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Zusammenfassung
Der medizinische Einsatz des Lasers hat fu¨r eine Vielzahl von Behandlungen den
Status eines Routineeingriﬀs erlangt. Dies liegt an der hohen Selektivita¨t fu¨r das
zu behandelnde Gewebe und den damit verbundenen geringen Nebenwirkungen.
Trotz dieser Vorteile besteht fu¨r einige Anwendungen noch immer ein deutliches
Verbesserungspotential bezu¨glich einer pra¨operativen Lokalisationsdiagnostik des
Zielgewebes und einer Beurteilung des Gewebezustandes wa¨hrend der Behand-
lung. Ein Beispiel fu¨r eine solche Therapie, bei der derzeit nur eine unzureichende
Kontrollmo¨glichkeit wa¨hrend des Behandlungsprozesses vorliegt, ist die Laserzy-
klophotokoagulation als eine Behandlungsmo¨glichkeit des
”
Gru¨nen Stars“. Das
Zielgewebe der Behandlung ist der unterhalb der undurchsichtigen Sklera gelegene
Ziliarko¨rper.
Ziel dieser Arbeit waren Untersuchungen zur Entwicklung eines bildgebenden Ver-
fahrens, das eine pra¨operative Diagnostik ebenso wie eine Echtzeitkontrolle des
Behandlungsprozesses ermo¨glicht. Dieses Verfahren basiert auf dem optoakusti-
schen Eﬀekt, bei dem transiente, thermoelastische Dru¨cke durch Bestrahlung des
Gewebes mit kurzen Laserpulsen im Nanosekunden-Bereich erzeugt werden. Durch
die Absorption der Strahlung kommt es zu einer Erwa¨rmung der absorbierenden
Areale und damit einer thermoelastischen Expansion. Die Expansion generiert
Drucktransienten mit Frequenzkomponenten bis zu 100 MHz. Die Detektion dieser
Transienten erfolgt an der Gewebsoberﬂa¨che mit Hilfe breitbandiger, piezoelektri-
scher Druckaufnehmer. Aus dem detektierten, zeitlichen Verlauf des Drucksignals
lassen sich Ru¨ckschlu¨sse auf die Lage von Substrukturen sowie auf ihre optischen
und thermischen Eigenschaften ziehen.
Ausgehend von numerischen Modellierungen der bei der Bestrahlung des Gewebes
entstehenden Druckverla¨ufe konnte eine Detektorgeometrie eines einzelnen pie-
zoelektrischen Detektors realisiert werden, die axiale Auﬂo¨sungen von Gewebe-
strukturen im Bereich weniger 10 µm ermo¨glicht. Die mit dem Detektor erstmals
an Tieraugen durchgefu¨hrten Messungen erlaubten eine zweidimensionale Bildge-
bung der im Auge vorliegenden Schichtstrukturen des Ziliarko¨rpers. Die so gene-
rierten Graustufenbilder erlaubten im Vergleich mit den angefertigten histologi-
schen Schnitten eine sehr gute Zuordnung der einzelnen Strukturen. Dabei waren
10 µm du¨nne, pigmentierte Schichten bis zu einer Tiefe von 1,5 mm detektierbar.
Grundlegende Erweiterungen fu¨r eine schnelle, im klinischen Alltag anwendbare
Bildgebung wurden mit der Realisierung eines kompakten Zeilendetektors mit 8
Detektoren auf einer La¨nge von 1 cm zur Darstellung kompletter Schnittebenen
durchgefu¨hrt.
Zusa¨tzlich zur Lokalisierung des Ziliarko¨rpers konnte erstmals eine Echtzeitdetek-
tion der Gewebsvera¨nderungen wa¨hrend des Koagulationsvorganges mit der Me-
thode der optoakustischen Tomographie erreicht werden. Dabei wurde der Thera-
pielaser u¨ber das Detektionshandstu¨ck appliziert, so dass eine unmittelbare Ver-
messung des koagulierten Bereiches erfolgen konnte. Aus den detektierten opti-
schen und thermischen Gewebsvera¨nderungen kann somit die Ableitung einer Re-
gelgro¨ße fu¨r eine Echtzeit-Therapiekontrolle realisiert werden.
Damit wurden in dieser Arbeit die Voraussetzungen fu¨r den Aufbau eines klini-
schen Systems fu¨r die Therapieverbesserung der Zyklophotokoagulation bezu¨glich
einer pra¨operativen Lokalisationsdiagnostik wie auch einer Echtzeitkontrolle ge-
schaﬀen. Aufgrund des ﬂexiblen apparativen Aufbaus ist daru¨ber hinaus auch eine
Anwendung fu¨r andere biologische Gewebe mo¨glich.
Schlagwo¨rter: laserinduzierte Drucktransienten, medizinische Bildgebung,
Echtzeit-Therapiekontrolle
Abstract
The medical use of lasers has become routine in numerous ﬁelds of treatment. This
is due to the high selective treatment of distinct tissue types, and accordingly the
reduction of side eﬀects. In spite of these advantages, for a number of treatments
there is still considerable room for improvement concerning pre-operative diagno-
stics regarding localization and observation of the changes in the target tissue
during treatment. One example for therapy which presently has insuﬃcient online
control is laser cyclophotocoagulation, a treatment for glaucoma. The target tissue
in this therapy, the ciliary body, is located beneath the non-transparent sclera of
the eye.
The aim of this thesis was investigations for the development of an imaging tech-
nique, which allows pre-operative diagnostics as well as online control of the laser
treatment. The method is based on the opto-acustic eﬀect, in which transient ther-
moelastic stress waves are generated by irradiation of the tissue with short laser
pulses. Beam absorption leads to a slight increase in temperature, and therefo-
re to thermo-elastic expansion. The stress transients generated by this expansion
can have frequency components up to 100 MHz. For their detection, piezoelec-
tric transducers with high bandwidth were placed on the surface of the sample.
From the detected temporal pressure signals, conclusions the position of absorbing
structures as well as their optical and thermal properties can be made.
Based on numerical modelling of the pressure proﬁles in irradiated biological tis-
sue, the geometry of the piezo-electrical detector was optimized, making an axial
resolution of a few 10 µm possible. Measurements with this detector, performed
for the ﬁrst time on porcine eyes, allowed 2-D imaging of the structures of the
ciliary body in situ. Comparison with the histological cross-section demonstrate
a good correspondence between the greyscale images generated and the diﬀerent
layers of the eye. Up to a depth of 1.5 mm, pigmented layers of 10 µm could be
detected. As a further step towards a fast imaging device usable in clinical routine
situations, a compact line-array detector was used, in order to display a complete
cross-section.
In addition to localizing the ciliary body, real-time detection of the changes in
the tissue during the process of coagulation was achieved using this technique of
opto-acoustic tomography. A therapeutic laser beam was applied via the detecti-
on handpiece, allowing direct measurement of the coagulated area. The detected
changes of the optical and thermical properties of the tissue serve as the basis for
an automatic shut-down of the therapeutic laser.
In this thesis, the prerequisites for improved cyclophotocoagulation have been met:
pre-operative localisation as well as on-line control. Furthermore, due to the ﬂexible
setup of the apparatus, a transfer of this method to other biological tissue is
possible.
keywords: laser-induced stress transients, medical imaging, online therapy control
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Kapitel 1
Einleitung
Aus der heutigen, modernen Medizin sind bildgebende Verfahren nicht mehr weg-
zudenken. Ziel all dieser Verfahren ist eine tomographische Darstellung, also die
Erstellung von Schnittbildern menschlichen Gewebes (griech. tomos = Schnitt,
graph = Bild).
Die Geschichte der bildgebenden Verfahren begann 1895 mit der Entdeckung der
Ro¨ntgenstrahlen durch Wilhelm Conrad Ro¨ntgen [Roe 95]. Damit konnte erstmals
die Knochenstruktur nichtinvasiv sichtbar gemacht werden. Der Nachteil dieses
Ro¨ntgen-Verfahrens ist die ionisierendeWirkung der Ro¨ntgenstrahlen, so dass diese
in hoher Dosis zu einer Scha¨digung des Gewebes fu¨hren ko¨nnen.
Die seit den fu¨nfziger Jahren des vorigen Jahrhunderts genutzte Ultraschallbild-
gebung weist diesen Nachteil nicht auf. Allerdings ist trotz des hohen Stellen-
wertes des Ultraschalls in der heutigen Diagnostik sein Anwendungsgebiet durch
Auﬂo¨sung und Kontrast beschra¨nkt. Dies ist vor allem in der Tatsache begru¨ndet,
dass die Ultraschallbildgebung lediglich sensitiv fu¨r A¨nderungen in mechanischen
Eigenschaften wie Dichte und Schallgeschwindigkeit ist. Diese variieren fu¨r die
verschiedenen Gewebearten jedoch nur um wenige Prozent, wodurch sich die Kon-
trastbegrenzung ergibt.
Bei bildgebenden Verfahren, die hingegen Unterschiede im Absorptionsverhalten
von Licht nutzen, kann sich der optische Kontrast zwischen unterschiedlichem Ge-
webe um Gro¨ßenordnungen unterscheiden. Dadurch ko¨nnen auch Gewebe diﬀe-
renziert werden, die sich in ihren mechanischen Eigenschaften nur sehr wenig un-
terscheiden, was einen deutlichen Vorteil zur Ultraschallbildgebung darstellt. Im
Wellenla¨ngenbereich von 600 - 1300 nm kann das Licht zudem sehr tief in stark
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Abbildung 1.1: Absorption der vorherrschenden Gewebechromophore in Abha¨ngigkeit
von der Wellenla¨nge nach [Lub 94].
wasserhaltiges Gewebe eindringen. Abb. 1.1 zeigt den Verlauf der Absorptionsko-
eﬃzienten fu¨r die wichtigsten Gewebechromophore in Abha¨ngigkeit von der Wel-
lenla¨nge. Anwendungsgebiete fu¨r diese
”
optische Tomographie“ ﬁnden sich z.B. in
der Tumorerkennung bei der Mammographie [Pog 97] oder der Detektion cerebra-
ler Blutungen [Ost 99]. Aufgrund der starken Streuung von Licht in biologischem
Gewebe ist das Auﬂo¨sungsvermo¨gen fu¨r große Tiefen jedoch sehr begrenzt.
Die in dieser Arbeit genutzte Methode der Optoakustik kombiniert die Vorteile von
Ultraschall und optischer Tomographie. Fu¨r biologisches Gewebe wurde sie erst-
mals 1993 eingesetzt [Ora 93]. Detektiert wird hierbei eine Ultraschallwelle, die
jedoch nicht von außen eingekoppelt und reﬂektiert wird, sondern vom Gewebe
bzw. von Gewebestrukturen selbst erzeugt wird. Zur Initiierung dieser Ultraschall-
welle wird die Absorption von eingestrahltem Licht ausgenutzt. Abb. 1.2 zeigt
schematisch das Prinzip und die ablaufenden Prozesse bei der optoakustischen
Bildgebung.
Das Gewebe wird mit einer gepulsten Lichtquelle bestrahlt. Gema¨ß den optischen
Eigenschaften des Gewebes kommt es zu einer Lichtverteilung, die in den Berei-
chen, in denen das Licht absorbiert wird, zu einer thermoelastischen Expansion der
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Abbildung 1.2: Schematische Darstellung und ablaufende Prozesse bei der optoakusti-
schen Bildgebung.
Gewebestrukturen fu¨hrt. Diese thermoelastische Expansion erzeugt eine Druck-
transiente, die sich mit Schallgeschwindigkeit durch das Gewebe ausbreitet und an
der Oberﬂa¨che detektiert werden kann. Fu¨r diese Detektion ko¨nnen verschieden ge-
artete Druckdetektoren eingesetzt werden, etabliert haben sich optische [Pal 96b],
[Bea 96] und piezoelektrische Detektoren [Kar 95], [Ora 00], [Loh 95]. Man erha¨lt
so ein zeitabha¨ngiges Druckproﬁl, aus dessen Verlauf sich Aussagen u¨ber die im
Gewebe liegenden Strukturen machen lassen.
Prinzipiell existieren zwei Mo¨glichkeiten der Positionierung von Detektor und Be-
strahlunsquelle. Zum einen der so genannte
”
Transmissionsmodus“, bei der Quelle
und Detektor auf verschiedenen Seiten des Gewebes positioniert werden. Detek-
tiert wird hier die durch das Gewebe durchlaufende Ultraschallwelle. Zum anderen
der
”
Reﬂexionsmodus“, bei dem Quelle und Detektor auf der gleichen Seite des
Gewebes positioniert sind. Abb. 1.2 zeigt diesen Modus.
Die prinzipielle Auﬂo¨sung der optoakustischen Tomographie liegt deutlich ho¨her
als bei der optischen Tomographie und ist vergleichbar mit der von hochfrequentem
Ultraschall. Abb. 1.3 zeigt die u¨bliche Detektionstiefe derzeit eingesetzter bildge-
bender Verfahren in Abha¨ngigkeit von ihrem Auﬂo¨sungsvermo¨gen. Eine U¨bersicht
dieser bildgebenden Verfahren ﬁndet sich in Anhang D.
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Abbildung 1.3: Typische Detektionstiefen verschiedener bildgebender Methoden in
Abha¨ngigkeit von ihrem Auﬂo¨sungsvermo¨gen. Die einzelnen Methoden werden in An-
hang D erla¨utert.
Ha¨uﬁg wird fu¨r die Methode der optoakustischen Tomographie auch der Begriﬀ
”
laserinduzierter Ultraschall“ verwendet. Fu¨r die Erzeugung der Ultraschalltran-
sienten in der optoakustischen Bildgebung bietet sich der Laser aufgrund seiner
folgenden Eigenschaften an. Dies sind neben der Erzeugung kurzer Pulse bis in
den fs-Bereich vor allem die hohe Monochromasie und die geringe ra¨umliche Di-
vergenz. Durch die Monochromasie kann die sehr gezielte Absorption bestimmter
Gewebechromophore ausgenutzt werden, wa¨hrend die geringe Divergenz eine sehr
gute Fasereinkopplung ermo¨glicht und somit die Strahlfu¨hrung erleichtert.
Die Methode der optoakustischen Tomographie bietet neben der reinen Bildgebung
auch die Mo¨glichkeit, aus dem Signalverlauf die optischen Parameter des Gewe-
bes zu bestimmen, so dass eine Therapieplanung erfolgen kann. Daru¨ber hinaus
ko¨nnen aufgrund der kurzen Messzeit von einigen Mikrosekunden die A¨nderun-
gen der Gewebeparameter nahezu in Echtzeit verfolgt werden. Hierdurch ist die
Mo¨glichkeit eines Regelkreises fu¨r eine Echtzeit-Therapiekontrolle gegeben. Fu¨r
diese Arbeit ist vor allem die so genannte transsklerale Laserzyklophotokoagulati-
5on zur Therapie des Glaukoms (
”
Gru¨ner Star“) von Interesse. Eine Beschreibung
des Glaukoms und der Behandlungsformen ﬁndet sich in Anhang B. Eine pra¨zise
Behandlung erfordert dabei vor allem eine kontrollierte Steuerung der Laserpa-
rameter in Abha¨ngigkeit von den Gewebeeigenschaften und -reaktionen bei der
Behandlung. Wa¨hrend die Laserparameter wie z.B. Pulsenergie und -dauer oder
Wellenla¨nge bekannt sind, ist dies fu¨r die Gewebeparameter und ihre A¨nderungen
im Allgemeinen nicht der Fall. Insbesondere die A¨nderungen bei der Behandlung
ko¨nnen sowohl optischer als auch mechanischer und thermischer Art sein.
Die fu¨r die Erzeugung der optoakustischen Drucktransiente wesentliche Lichtaus-
breitung in biologischem Gewebe wird in Kapitel 2 beschrieben. Die bei der Er-
zeugung und Ausbreitung ablaufenden, thermoakustischen Prozesse sind Gegen-
stand des dritten Kapitels. Die Detektion der Drucktransienten erfolgt in dieser
Arbeit u¨ber piezoelektrische Detektoren. Daher werden in Kapitel 4 die bei der
piezoelektrischen Detektion vorkommenden Eﬀekte und Materialien beschrieben.
Ausgehend hiervon werden anschließend in Kapitel 5 die fu¨r die optoakustische
Tomographie am Auge verwandten Detektoren und Aufbauten beschrieben. Diese
umfassen sowohl Aufbauten fu¨r tomographische Messungen als auch fu¨r die Detek-
tion der Gewebsvera¨nderungen wa¨hrend des Koagulationsprozesses. Die mit diesen
Aufbauten erzielten Ergebnisse zur Bildgebung mit laserinduziertem Ultraschall
ﬁnden sich in Kapitel 6, die Ergebnisse zur Echtzeit-Detektion der Vera¨nderungen
wa¨hrend des Koagulationsprozesses bei der Laserzyklophotokoagulation in Kapi-
tel 7. Kapitel 8 beinhaltet schließlich eine Bewertung der Ergebnisse sowie einen
Ausblick auf mo¨gliche Weiterentwicklungen.
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Kapitel 2
Wechselwirkung von Licht und
biologischem Gewebe
Fu¨r einen gezielten Einsatz des Lasers in der Behandlung biologischen Gewebes
ist eine genaue Kenntnis der Lichtausbreitung notwendig. Das Licht kann dabei
verschiedene Prozesse initiieren, die bei den in dieser Arbeit interessanten Zeitska-
len von Nanosekunden bis Sekunden vor allem auf einer Erwa¨rmung des Gewebes
beruhen. Aufgrund der geringen Intensita¨ten, die fu¨r die optoakustische Bildge-
bung ausreichend sind, werden dabei nur lineare Eﬀekte beru¨cksichtigt, da bereits
geringe Temperatura¨nderungen ausreichend sind. Diese thermischen Eﬀekte bei
der Licht-Gewebe-Wechselwirkung werden im ersten Abschnitt dieses Kapitels be-
schrieben.
Fu¨r die Beschreibung der Lichtausbreitung im Gewebe erfolgt in Abschnitt 2.2
zuerst eine Deﬁnition der wichtigsten, fu¨r sie verantwortlichen Gro¨ßen. Aus die-
sen la¨sst sich die Lichtausbreitung in Form einer Strahlungstransportgleichung
einfu¨hren. Dabei kann aufgrund der in Gewebe charakteristischen starken Mehr-
fachstreuung eine Diﬀusionsgleichung bei einer Beschra¨nkung auf Absorption und
elastische Sto¨ße hergeleitet werden. Da diese aber nur unter vereinfachten An-
nahmen lo¨sbar ist, wird abschließend die Lichtausbreitung mit der numerischen
Behandlung durch Monte Carlo-Simulationen beschrieben.
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2.1 Thermische Wechselwirkung von Licht und
biologischem Gewebe
In Abb. 2.1 sind die verschiedenen Mo¨glichkeiten der Wechselwirkung zwischen
Licht und biologischem Gewebe aufgefu¨hrt. Je nach verwandter Laserintensita¨t
und Wechselwirkungsdauer kann zwischen fu¨nf verschiedenen Prozessen unter-
schieden werden. Im Bereich niedriger Leistungsdichten unterhalb von einem
W/cm2 kann es bei la¨ngerer Wechselwirkungszeit von mehreren Sekunden bis hin
zu mehreren Minuten zu photochemischen Reaktionen kommen, bei denen direkt
biochemische Prozesse in der Zelle angeregt werden. Beispiele fu¨r medizinische An-
wendungen in diesem Bereich sind die photodynamische Therapie (PDT) oder die
Biostimulation. Bei der Koagulation mit Laserintensita¨ten zwischen 10 W/cm2
und 1 kW/cm2 und Wechselwirkungszeiten einiger Millisekunden bis Sekunden
kommt es durch den vergleichsweise la¨ngeren Energieeintrag zu einer thermischen
Scha¨digung des Gewebes. Diese Prozesse werden beispielsweise in der laserstitiel-
len Tumor-Therapie (LITT) oder der fu¨r diese Arbeit interessanten Laserzyklo-
photokoagulation zur Therapie des Glaukoms eingesetzt. Im ablativen Bereich mit
Intensita¨ten von einigen MW/cm2 und Wechselwirkungszeiten von einigen Nanose-
kunden kommt es durch den schnellen Energieeintrag zu einem Abtrag des Gewebes
durch Verdampfung bzw. Aufbrechen der Moleku¨lbindungen. Dieser Wechselwir-
kungsprozess wird z.B. in der refraktiven Chirurgie oder der Angioplastie ein-
gesetzt. In der optoakustischen Bildgebung werden ebenfalls Nanosekundenpulse
zur Erzeugung der Drucktransienten genutzt, jedoch liegen die verwandten Inten-
sita¨ten deutlich unterhalb des MW/cm2-Bereiches. Aus diesem Grunde liegt bei
der optoakustischen Tomographie kein Scha¨digungspotential vor. Bei sehr hohen
Intensita¨ten von TW/cm2 innerhalb von Femto- bis Nanosekunden ko¨nnen pho-
todisruptive Eﬀekte erreicht werden, bei denen eine Ionisation des Gewebes und
damit eine Plasmabildung erfolgt. Dieser Eﬀekt wird als
”
optischer Durchbruch“
bezeichnet. Durch die notwendige hohe Fokussierung der Laserstrahlung ist das
entstehende Plasma ra¨umlich sehr stark begrenzt, so dass sich dieser Bereich der
Wechselwirkung fu¨r mikrochirurgische Eingriﬀe wie z.B. fu¨r die Nachstaroperation
oder die refraktive Chirurgie eignet [Hei 02].
Aufgrund der Bedeutung des Koagulationsprozesses fu¨r die in Kapitel 7 beschriebe-
nen Echtzeitmessungen der Laserzyklophotokoagulation wird im Folgenden dieser
Prozess ausfu¨hrlicher betrachtet. In diesem Bereich der Wechselwirkung kommt es
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Abbildung 2.1: Einteilung der Wechselwirkungsmechanismen zwischen Licht und biolo-
gischem Gewebe in Abha¨ngigkeit von Intensita¨t und Wechselwirkungszeit nach [Bou 86].
zu einer Erwa¨rmung des Gewebes, die zu einer Denaturierung der Eiweiße bis hin
zu einer Verdampfung derselben fu¨hren kann. Die fu¨r diese thermische Wirkung
nutzbaren Wellenla¨ngen reichen dabei vom Sichtbaren bis ins ferne Infrarot. Ent-
scheidend sind hierbei vielmehr die in Abb. 1.1 gezeigten Absorptionseigenschaften
der Zellbestandteile. Dies ist vor allem Wasser, das fu¨r die meisten Gewebearten
70-90% der Gewebebestandteile ausmacht [Duc 90]. Im sichtbaren Spektralbereich
kommen außerdem noch Ha¨moglobin und Melanin als Absorber hinzu. Auch im
ultravioletten Spektralbereich zeigen diese Chromophore eine starke Absorption,
jedoch sind die Prozesse hier aufgrund der hohen Photonenergie nicht thermisch.
Im sichtbaren und infraroten Wellenla¨ngenbereich erfolgt die Umwandlung der
Photonenenergie in Wa¨rme in den folgenden Schritten: Die Absorption eines Pho-
tons mit der Energie hν durch ein Moleku¨l im Grundzustand A fu¨hrt zur Anregung
eines Vibrations-Rotationsniveaus (im Infraroten) bzw. eines elektronischen U¨ber-
gangs (im Sichtbaren).
A+ hν −→ A
Anschließend erfolgt die Relaxation durch einen elastischen Stoß mit einem Mo-
leku¨l M aus der Umgebung, das seine kinetische um einen Betrag ∆E = hν − Ea
erho¨ht. Ea beschreibt dabei die Energieverluste durch alternative Relaxations-
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kana¨le wie z.B. Strahlungsu¨berga¨nge.
A +M(E) −→ A+M(E +∆E)
Wegen der großen Anzahl an Vibrationszusta¨nden und den großen Stoßquerschnit-
ten erfolgt dabei die Thermalisierung sehr schnell. So liegen z.B. fu¨r Wasser die
Relaxationszeiten der Vibrationsniveaus unterhalb von Nanosekunden [Olm 97].
Die bei diesen Prozessen auftretenden Scha¨digungsmo¨glichkeiten thermischer Art
ha¨ngen dabei exponentiell von der Temperatur und linear von der Wechselwir-
kungszeit ab [Pea 95]. Unterhalb einer Grenztemperatur ist die Scha¨digungsrate
durchaus vernachla¨ssigbar, nimmt daru¨ber jedoch stark zu. Diese Grenztemperatur
liegt fu¨r die meisten Humangewebe bei ∼45 oC, so dass eine Temperaturerho¨hung
∆T von einigen Grad gegenu¨ber der Ko¨rpertemperatur fu¨r einige Sekunden ohne
irreversible Scha¨digungen mo¨glich ist. Oberhalb dieser Temperaturen treten derar-
tige Scha¨den jedoch auf, die vor allem Scha¨den durch die thermische Deaktivierung
von Enzymen und die Zersto¨rung von Zellmembranen umfassen [Pea 95]. Das Pro-
blem bei der Charakterisierung dieser Scha¨digungen besteht vor allem darin, dass
biologisches Gewebe aus vielen, verschiedenartigen Zellen besteht, die unterschied-
lich sensitiv auf Erwa¨rmung reagieren, unterschiedliche Reparaturmo¨glichkeiten
besitzen und unterschiedliche Beitra¨ge zur Funktion des Gewebes oder Organs
leisten.
So kann es auch Minuten oder Stunden nach der Erwa¨rmung noch zu verzo¨gerten
Reaktionen des Gewebes auf diese nicht-lethalen Scha¨digungen kommen. Hier sind
vor allem O¨deme und Hautro¨tungen wie z.B. beim Sonnenbrand zu nennen. Einen
U¨berblick u¨ber die verschiedenen Scha¨den bei unterschiedlichen Temperaturen und
Einwirkzeiten gibt Tab. 2.1.
Bei der Methode der optoakustischen Tomographie werden in dieser Arbeit Puls-
dauern im Bereich von 8 bis 33 ns eingesetzt. Mit den verwandten Pulsenergien
von bis zu 10 mJ und Repetitionsraten von 10 Hz sind hierbei Erwa¨rmungen auf
60 oC und mehr nicht zu erwarten. Bei der Applikation mehrerer Pulse ist dabei
zu beru¨cksichtigen, dass die Zeit zwischen zwei Pulsen τrep gro¨ßer ist als die ther-
mische Relaxationszeit des Gewebes τtherm. Diese thermische Relaxationszeit la¨sst
sich dabei abscha¨tzen zu [Bou 86]:
τtherm  1
4κµ2eﬀ
=
ρ cW
4λthermµ2eﬀ
(2.1)
Dabei ist µeﬀ der eﬀektive, optische Abschwa¨chungskoeﬃzient, der in Ab-
schnitt 2.2.1 deﬁniert wird, κ die Wa¨rmediﬀusionskonstante, ρ die Dichte, cW die
speziﬁsche Wa¨rmekapazita¨t und λtherm die Wa¨rmeleitfa¨higkeit des Gewebes.
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Tabelle 2.1: U¨berblick der verschiedenen thermischen Scha¨digungen in biologischem
Gewebe nach [Pea 95].
Thermischer Temperatur- Einwirkungs- Zellula¨rer Eﬀekt
Scha¨digungs- bereich zeit
mechanismus [oC]
Akkumulation 40 – 45 h teilweise reversible Zellscha¨digung:
von reversiblen Inaktivierung von Enzymen
Scha¨den durch Wa¨rme
∼ 40+ min – h O¨deme und
Hautvera¨nderungen
43 – 45+ h Zelltod:
Deaktivierung von Enzymen
45+ s – min Denaturierung
von Proteinen
50 – 90 s – min Kollagene
werden durchsichtig
auf Wasserver- ∼ 100 ns – s explosionsartige Verdampfung
dampfung beruhende unmittelbare Scha¨digung des Gewebes
Prozesse (auch bei Nanosekunden)
100 – 200 ns – s Gewebeablation
2.2 Grundlagen der Lichtausbreitung in biologi-
schem Gewebe
In diesem Abschnitt werden zuna¨chst die fu¨r die Lichtausbreitung in Gewebe we-
sentlichen Gro¨ßen deﬁniert. Sie entsprechen dabei der internationalen Norm fu¨r
Strahlungsgro¨ßen [Iso 80] und werden, wie in der Gewebeoptik u¨blich, in cgs-
Einheiten angegeben. Da normalerweise fu¨r diese Gro¨ßen englischsprachige Be-
zeichnungen benutzt werden, die z.T. nicht direkt u¨bersetzt werden ko¨nnen, wer-
den diese Bezeichnungen in Klammern mit angegeben. Ausfu¨hrliche Beschreibun-
gen der Lichtausbreitung in Gewebe ﬁnden sich in [Tuc 00] und [Wel 95]. Zur
Vereinfachung werden in diesem Kapitel folgende Einschra¨nkungen angenommen:
• Es ﬁndet keine Betrachtung expliziter Wechselwirkungszentren statt; d.h.
die makroskopischen optischen Eigenschaften lassen das Gewebe innerhalb
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gewisser Schichtdicken homogen erscheinen.
• Die Polarisation und Phase des Lichtes werden ignoriert, da sie wegen der
starken Streuung biologischen Gewebes schnell zufa¨llig werden und daru¨ber
hinaus fu¨r die bei der Optoakustik wichtigen Prozesse nur eine untergeord-
nete Rolle spielen.
• Die Betrachtung der Lichtausbreitung erfolgt zeitunabha¨ngig; d.h. es wird ei-
ne instantane Entstehung der Lichtverteilung durch einen inﬁnitesimal kur-
zen Laserpuls angenommen. Die Lichtgeschwindigkeit zur Ausbreitung im
Gewebe wird nicht beru¨cksichtigt.
Fu¨r die Beschreibung der Lichtausbreitung in Gewebe sowie die Bestimmung der
hierfu¨r maßgeblichen Parameter hat sich der Begriﬀ
”
Gewebeoptik“ etabliert, der
im Folgenden als Oberbegriﬀ fu¨r diese Prozesse benutzt wird.
Um die wesentlichen Aufgaben der Gewebeoptik zu erfu¨llen, na¨mlich die Lichtener-
gie, die ein Gewebechromophor erreicht, zu bestimmen, sowie die Absorptions- und
Streueigenschaften des Gewebes zu quantiﬁzieren, wird aus diesen Gro¨ßen in Ab-
schnitt 2.2.2 eine Strahlungstransporttheorie deﬁniert. Mit dieser la¨sst sich durch
die anschließend beschriebene Diﬀusionstheorie eine analytische Darstellung der
Lichtausbreitung erreichen.
2.2.1 Deﬁnition der Gro¨ßen fu¨r die Lichtausbreitung
Der fu¨r die Lichtausbreitung wichtigste Parameter ist die Strahldichte (radiance) L
L(r, sˆ) = N(r, sˆ) c hν
[
W m2sr−1
]
. (2.2)
Sie beschreibt die Strahlungsleistung pro Einheitsraumwinkel in eine Richtung sˆ
pro Einheitsﬂa¨che senkrecht zu sˆ. Abb. 2.2 zeigt die in dieser Deﬁnition auftreten-
den Richtungen und Fla¨chen. Dabei sind c die Lichtgeschwindigkeit im Gewebe,
hν die Energie des Photons und N(r, sˆ) die Anzahl der Photonen, die sich ent-
lang sˆ durch eine inﬁnitesimale Fla¨che dA in den iniﬁnitesimalen Raumwinkel dΩ
ausbreiten.
Die durch die Strahlung transportierte Energie E ist gleich der Photonenzahl mul-
tipliziert mit der Energie hν eines Photons. Daraus ergibt sich die pro Zeit in das
Gewebe u¨bertragene Leistung zu
dE(r, sˆ)
dt
= N(r, sˆ) dAdΩ c hν
[
Js−1 = W
]
. (2.3)
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Abbildung 2.2: Deﬁnition der auftretenden Gro¨ßen fu¨r die Beschreibung der Strahl-
dichte L.
Die gesamte Strahlungsleistung pro Fla¨che im Punkt r wird durch die Bestrah-
lungssta¨rke Φ (ﬂuence rate) beschrieben, die sich durch Integration der Strahldichte
u¨ber alle Raumwinkel ergibt.
Φ(r) =
∫
4π
dΩL(r, sˆ)
[
Wcm−2
]
. (2.4)
Der Strahlungsﬂuss (net ﬂux) F (r) verfu¨gt u¨ber dieselbe Einheit wie die Bestrah-
lungssta¨rke, besitzt jedoch zusa¨tzlich eine Richtungsabha¨ngigkeit. D.h. der Strah-
lungsﬂuss beschreibt den Nettoenergieﬂuss durch eine Fla¨che senkrecht zur Aus-
breitungsrichtung sˆ:
F (r) =
∫
4π
dΩL(r, sˆ)sˆ
[
Wcm−2
]
. (2.5)
U¨ber dieselbe Einheit
[
Wcm−2
]
verfu¨gt auch die Intensita¨t (irradiance), die die
ﬂa¨chennormierte Strahlungsenergie pro Sekunde durch diese Fla¨che im Punkt r
deﬁniert. Mit ihr wird die auf eine Probe eingestrahlte Lichtmenge beschrieben.
Fu¨r eine allgemeine Photonenpropagation, die in jede Raumrichtung erfolgen kann,
ist sie jedoch ungeeignet. Daher wird im folgenden von der Bestrahlungssta¨rke
Φ(r) als relevante Gro¨ße bei der Lichtausbreitung ausgegangen. Die gesamte im
Gewebevolumen deponierte Energiedichte ergibt sich hiermit zu
W (r) = µa
∫ ∫
dΩdtL(r, sˆ) = µa
∫
dtΦ(r) = µaE(r)
[
Jcm−3
]
. (2.6)
Hierbei sind E(r)
[
Jcm−3
]
die Fla¨chenenergiedichte und µa der Absorptions-
koeﬃzient. Er ergibt sich aus den mikroskopischen Gro¨ßen als Produkt des
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Absorptionsquerschnitts σa [cm
2] mit der Volumendichte Na [cm
−3] der Absor-
ber [Ish 97]. Der Absorptionskoeﬃzient beschreibt somit die Abschwa¨chung der
Intensita¨t pro Wegla¨nge durch Absorption und somit die Menge der in Wa¨rme
umgesetzten Energie. Nach dem Lambert-Beer-Gesetz I(z) = I0e
−µaz [Ber 70] gilt
fu¨r ihn:
µa = − ln(I(z)/I0)
z
[
cm−1
]
(2.7)
mit I0 der Intensita¨t bei z = 0 und I(z) nach der Strecke z. Nachdem ein Pho-
ton absorbiert wurde, steht es fu¨r die weitere Lichtausbreitung nicht mehr zur
Verfu¨gung. Dies ist fu¨r die in Abschnitt 2.2.3 beschriebene Methode der Monte
Carlo-Simulation von Bedeutung.
Analog zur Absorption wird die Streuung im Gewebe durch den Streukoeﬃzien-
ten µs [cm
−1] charakterisiert. Er gibt die mittlere Anzahl der Streuereignisse pro
Wegla¨nge an und ergibt sich als Produkt des mikroskopischen Streuquerschnitts
σs [cm
2] und der Dichte der Streuzentren im Volumen Ns [cm
−3] [Ish 97]. Mit
diesen beiden Koeﬃzienten µa und µs ergibt sich die gesamte Abschwa¨chung des
Lichtes bei der Ausbreitung durch das Gewebe als Extinktionskoeﬃzient (total
attenuation coeﬃcient) µt mit:
µt = µa + µs
[
cm−1
]
(2.8)
Mit ihm la¨sst sich die Wahrscheinlichkeit fu¨r Streuprozesse relativ zur Wahrschein-
lichkeit fu¨r eine Wechselwirkung mit Hilfe der Albedo a darstellen:
a =
µs
µa + µs
=
µs
µt
(2.9)
In Abb. 2.3 sind die Absorptions- und Streukoeﬃzienten nach [Nem 98] fu¨r die ver-
schiedenen Schichten von Kaninchenaugen fu¨r den in dieser Arbeit wesentlichen
Wellenla¨ngenbereich aufgefu¨hrt. Man erkennt deutlich die Abnahme der Streuung
mit zunehmender Wellenla¨nge insbesondere fu¨r den Bereich der Sklera. Die Ab-
sorption hingegen wird wesentlich durch den Ziliarmuskel (ciliary muscle, cm) und
das ziliare Pigmentepithel (ciliary pigmented epithelium, cpe) bestimmt. Diese op-
tischen Parameter wurden auch fu¨r die Monte Carlo-Simulation in Abschnitt 2.2.3
verwandt.
Nach Abb. 1.1 liegen im Wellenla¨ngenbereich von 650 - 1100 nm typische Werte
fu¨r den Absorptionskoeﬃzenten µa unterhalb 10 cm
−1. Die Werte fu¨r den Streu-
koeﬃzienten µs liegen hingegen zwischen 100 und 500 cm
−1, also um mehr als eine
Gro¨ßenordnung daru¨ber, wodurch sich fu¨r biologisches Gewebe Albedos nahe Eins
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Abbildung 2.3: Optische Eigenschaften der Ziliarko¨rperregion von Kaninchenaugen fu¨r
verschiedene Wellenla¨ngen ( Sklera,  Ziliarmuskel, ✷ zilia¨res Pigmentepithel ) nach
[Nem 98].
ergeben [Kei 93]. Da ein Photon nach dem Streuprozess jedoch i.A. dem Strahl-
transport weiter zur Verfu¨gung steht, muss noch eine zusa¨tzliche Beschreibung der
Richtungsabha¨ngigkeit des Streuprozesses erfolgen. Aufgrund der geringen Photo-
nenenergie im sichtbaren und infraroten Spektralbereich wird von einer elastischen
Streuung ausgegangen, so dass die Energie vor und nach dem Stoß identisch ist.
Fu¨r die Beschreibung der Wahrscheinlichkeitsverteilung der gestreuten Photonen
auf verschiedene Winkel wird die Streuphasenfunktion (scattering phase functi-
on) p(sˆ′, sˆ) genutzt. Sie beschreibt die Wahrscheinlichkeit fu¨r eine Streuung eines
Photons aus der Richtung sˆ′ in die Richtung sˆ. Hierbei ist eigentlich fu¨r jedes
Einzelstreuereignis aufgrund der Gro¨ße und Form jedes Streuzentrums eine eigene
Streuphasenfunktion zu beru¨cksichtigen. Fu¨r eine makroskopische Beschreibung
der Streucharakteristik bei einer großen Photonenzahl reicht jedoch die Betrach-
tung einer mittleren Streuphasenfunktion aus. In biologischem Gewebe ohne Vor-
zugsrichtung ha¨ngt diese im Wesentlichen nur vom polaren Streuwinkel Θ zwischen
sˆ′ und sˆ ab. Eine azimutale Abha¨ngigkeit kann vernachla¨ssigt werden, so dass
p(sˆ′, sˆ) = p(sˆ′ · sˆ) = p(cos(Θ)) (2.10)
gilt. Wie fu¨r alle Wahrscheinlichkeiten muss auch die Integration der Phasenfunk-
tion u¨ber alle Winkel Eins ergeben:∫
dΩp(sˆ′, sˆ) = 1
Zur Beschreibung der Streucharakteristik durch eine analytische Funktion wird in
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g = 0,9g = 0,45g = 0
Abbildung 2.4: Henyey-Greenstein-Phasenfunktion fu¨r verschiedene Werte des Aniso-
tropiefaktors g mit g = 0; 0,45 und 0,9. Die Kurven fu¨r g = 0 und g = 0, 45 sind fu¨r
eine bessere Darstellung um den Faktor 6 bzw. 4 vergro¨ßert.
der Gewebeoptik ha¨uﬁg die Henyey-Greenstein-Phasenfunktion pHG benutzt. Sie
stammt urspru¨nglich aus der Astrophysik, wo sie zur Beschreibung der Lichtstreu-
ung in interstellaren Nebeln verwandt wird [Hen 41]:
pHG =
1
4π
1− g2
(1 + g2 − 2g cos(Θ))3/2 (2.11)
Diese unterschiedliche ra¨umliche Streucharakteristik ist fu¨r verschiedene Werte von
g in Abb. 2.4 dargestellt. Die Variable g wird als Anisotropiefaktor (anisotropy
coeﬃcient) bezeichnet und ist als der mittlere Kosinus des Streuwinkels deﬁniert:
g = 〈cos(Θ)〉 =
∫
dΩcos(Θ)p(cos(Θ)) (2.12)
Fu¨r g = 0 fu¨hrt die Henyey-Greenstein-Phasenfunktion mit p ≡ 1
4π
zu einer iso-
tropen Verteilung. Zu beachten ist, dass g nur einen Mittelwert darstellt, so dass
g = 0 fu¨r andere Funktionen auch anisotrope Verteilungen, die in gleichem Maße
Vorwa¨rts- wie Ru¨ckwa¨rtsstreuung aufweisen, ermo¨glicht. Fu¨r g < 0 liegt eine do-
minate Ru¨ckwa¨rtsstreuung vor, fu¨r g > 0 eine dominate Vorwa¨rtsstreuung. Dieser
Fall einer u¨berwiegend vorwa¨rts gerichteten Streuung ist fu¨r biologisches Gewebe
typisch. Die Streucharakteristik ha¨ngt dabei im Wesentlichen vom Verha¨ltnis der
Partikelgro¨ße R zur Wellenla¨nge λ ab. Dabei lassen sich zwei Fa¨lle unterscheiden
[Boh 83], [Hul 57]:
• R  λ: In diesem Fall spricht man von Rayleigh-Streuung; die Streuung
erfolgt isotrop ohne eine Vorzugsrichtung. Der Streukoeﬃzient µs ist umge-
kehrt proportional zur vierten Potenz der Wellenla¨nge.
• R ≥ λ: In diesem Fall liegt die so genannte Mie-Streuung vor [Bor 85],
[Mie 08]. Sie weist eine starke Vorwa¨rtsorientierung auf und ist u¨blicherweise
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in biologischem Gewebe der vorherrschende Streuprozess. Die Mie-Streuung
basiert auf der Lo¨sung der Maxwell-Gleichungen unter Beru¨cksichtigung des
bestrahlten Gewebes. Ein kurzer Abriss zur Deﬁnition der Mie-Streuung ist
in Anhang C dargestellt. Im Gegensatz zur Rayleigh-Streuung la¨sst sich fu¨r
die Mie-Streuung keine systematische Wellenla¨ngenabha¨ngigkeit des Streu-
koeﬃzienten angeben.
Fu¨r die im folgenden Abschnitt beschriebene Diﬀusionstheorie ist die Eﬀektivita¨t
der Streuung von großer Wichtigkeit. Sie la¨sst sich durch Kombination des Streuko-
eﬃzienten mit dem Anisotropiefaktor zum reduzierten Streukoeﬃzienten (reduced
scattering coeﬃcient) µ′s
µ′s = µs(1− g)
[
cm−1
]
(2.13)
beschreiben [Sta 95]. Fu¨r große Werte von g, also stark vorwa¨rtsgerichtete Streu-
ung, ist µ′s klein, d.h. die Eﬀektivita¨t der Streuung ist gering.
Aus diesem reduzierten Streukoeﬃzienten lassen sich zur Beschreibung der Licht-
ausbreitung nach der Diﬀusionstheorie noch der Transportkoeﬃzient (reduced at-
tenuation coeﬃcient) µtr
µtr = µa + µs(1− g) = µa + µ′s
[
cm−1
]
(2.14)
sowie der eﬀektive Abschwa¨chungskoeﬃzient (eﬀective attenuation coeﬃcient) µeff
µeff =
√
3µa(µa + µ′s)
[
cm−1
]
(2.15)
deﬁnieren [Sta 95].
2.2.2 Strahlungstransportgleichung und Diﬀusionsna¨he-
rung
Mit den im vorherigen Abschnitt eingefu¨hrten Gro¨ßen la¨sst sich eine Strahlungs-
transportgleichung aufstellen. Sie beschreibt den Energietransfer in einem Medium
im Teilchenbild unter Beru¨cksichtigung von Absorptions- und elastischen Streu-
prozessen in Form einer Bilanzgleichung. Sie wurde urspru¨nglich zur Beschreibung
der Ausbreitung von Neutronen in Festko¨rpern eingesetzt [Dav 57]. Unter Ver-
nachla¨ssigung der Welleneigenschaften, also einer reinen Betrachtung der Inten-
sita¨ten, kann sie jedoch auch fu¨r die Beschreibung der Lichtausbreitung genutzt
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werden. Ihre erste Verwendung fu¨r eine derartige Beschreibung fand sich in der Be-
schreibung der Lichtausbreitung in interstellaren Gasen [Cha 60]. Ausgangspunkt
der Strahlungstransportgleichung ist die A¨nderung der Strahldichte L(r, sˆ, t) in
einem Volumen V . Diese Strahldichtea¨nderung ist gegeben durch:
1
c
∫
V
dV
∂L(r, sˆ, t)
∂t
= −
∫
S
dV sˆ∇L(r, sˆ, t)−
∫
V
dV µaL(r, sˆ, t)
−
∫
V
dV µsL(r, sˆ, t) +
∫
V
∫
4π
dV dΩµs p(sˆ
′, sˆ)L(r, sˆ, t)
+
∫
V
dV ε(r, sˆ, t).
(2.16)
Unter Vernachla¨ssigung des Volumens fu¨hrt dies zu einer, die zeitliche A¨nderung
der Strahldichte beschreibenden Gleichung:
1
c
∂L(r, sˆ, t)
∂t
= −sˆ∇L(r, sˆ, t)− µaL(r, sˆ, t)− µsL(r, sˆ, t)
+
∫
4π
dΩµs p(sˆ
′, sˆ)L(r, sˆ, t) + ε(r, sˆ, t).
(2.17)
Die hierbei auftretenden Terme der rechten Seite beschreiben der Reihe nach:
• Verluste an Grenzﬂa¨chen
• Verluste durch Absorption
• Verluste durch Streuung in eine andere als die Ausbreitungsrichtung
• Gewinne durch Streuung aus allen Richtungen in die Ausbreitungsrichtung
• Gewinne durch optische Quellterme wie z.B. Fluoreszenz oder Lichteinstrah-
lungen.
Die Diﬀerentialgleichung 2.17 la¨sst sich unter Annahme einer zeitlich konstanten
Strahldichte vereinfachen. Diese Annahme ist gerechtfertigt, da die in dieser Ar-
beit verwandten Laserpulsdauern mit 8-33 ns lang sind gegenu¨ber den typischen
Zeitdauern, in denen sich das Licht im bestrahlten Gewebe ausbreitet. In 10 ns
betra¨gt z.B. die vom Licht zuru¨ckgelegte Strecke 3 m. Auch bei einer typischen
Anzahl von ungefa¨hr 300 Streuprozessen, die innerhalb dieser 10 ns im Gewebe
erfolgen, ist die zuru¨ckgelegte Strecke deutlich gro¨ßer als die Abmessungen der
biologischen Proben. Auch fu¨r den vorherrschenden Fall einer dominanten Streu-
ung mit µs  µa ist eine Absorption fu¨r die meisten Verha¨ltnisse von µs und µa
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innerhalb dieser Zeit wahrscheinlich. Somit kann die Lichtverteilung als ein instan-
taner Prozess angenommen werden. Es ergibt sich folglich der Fall einer stationa¨ren
Strahlungstransportgleichung:
sˆ∇L(r, sˆ) = −µtL+ µs
∫
4π
dΩp(sˆ′, sˆ)L(r, sˆ) + ε(r, sˆ) (2.18)
Unter diesen angenommenen Voraussetzungen bezu¨glich der optischen Eigenschaf-
ten und der Einschra¨nkungen der Lichtausbreitung liefert die Strahlungstrans-
portgleichung eine exakte Formulierung des Lichttransports. Eine ausfu¨hrliche
Beschreibung mo¨glicher Lo¨sungsmethoden ﬁndet sich in Case [Cas 67], Welch
[Wel 95] und Schmitz [Sch 98]. Analytisch ist sie nur fu¨r Spezialfa¨lle wie z.B.
rein vorwa¨rts gerichtete Streuung mit p(sˆ′, sˆ) = δ(1 − sˆ′sˆ) lo¨sbar. Fu¨r diese rei-
ne Vorwa¨rtsstreuung entspricht die Lo¨sung dem Lambert-Beer-Gesetz mit dem
Extinktionskoeﬃzienten µt im Exponenten.
Da die Strahlungstransportgleichung nur fu¨r Spezialfa¨lle analytisch lo¨sbar ist, er-
folgt hier ihre Lo¨sung entweder mit der numerischen Methode der Monte Carlo-
Simulation, die in Abschnitt 2.2.3 beschrieben wird, oder unter Verwendung weite-
rer vereinfachender Annahmen. Ein solcher etablierter Ansatz fu¨r die Lo¨sung ist die
so genannte Diﬀusionstheorie. Die von ihr gelieferte Na¨herungslo¨sung, die formal
einer Diﬀusionsgleichung entspricht, ist die wichtigste analytische Beschreibung
der Lichtausbreitung im Gewebe. Ausfu¨hrliche Herleitungen der Diﬀusionstheorie
ﬁnden sich bei Case [Cas 67], Star [Sta 95] und Schmitz [Sch 98]. Daher wird im
Folgenden nur kurz auf mo¨gliche Lo¨sungswege eingegangen.
Zum einen besteht die Mo¨glichkeit, die Strahldichte L(r, sˆ) sowie die Streuphasen-
funktion p(sˆ′, sˆ) nach Kugelﬂa¨chenfunktionen Ylm(Θ, ϕ) zu entwickeln [Cas 67].
Setzt man diese in die Strahlungstransportgleichung 2.17 ein, erha¨lt man ein Sy-
stem von Diﬀerentialgleichungen in Ylm. Mit der bereits in Abschnitt 2.2.1 ange-
nommenen Vereinfachung, dass die Streuphasenfunktion nicht vom Azimutwinkel
ϕ abha¨ngt, ko¨nnen die Kugelﬂa¨chenfunktionen in Legendre-Polynome Pl(cos(Θ))
entwickelt werden. Es entsteht eine Na¨herungsfunktion, die als Pn-Approximation
bezeichnet und nach ihrem Abbruchglied unterschieden wird. Die P0-Na¨herung
liefert wegen P0(cos(Θ)) = 1 = const. eine isotrope Winkelverteilung fu¨r die Licht-
ausbreitung. Bereits die P1-Na¨herung liefert fu¨r µa  µs, also den in den meisten
Geweben vorliegenden Fall starker Streuung, eine gute Beschreibung der Licht-
verteilung. Die Streucharakteristik ist hier von der Form P1(cos(Θ)) = cos(Θ).
Aufgrund der starken Streuung besitzt das Licht im Medium nach wenigen mitt-
leren freien Wegla¨ngen (mean free path, MFP = 1
µa+µ′s
) keinen gerichteten Anteil
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mehr. Die Richtungsabha¨ngigkeit der Strahlungstransportgleichung von der Pho-
tonenrichtung entfa¨llt und die Diﬀerentialgleichung la¨sst sich fu¨r die Intensita¨t
aufstellen. Sie wird zu:
1
c
∂Φ(r, t)
∂t
= ∇ (D(r)∇Φ(r)) + µaΦ(r) + ε. (2.19)
D ist hierbei die Diﬀusionskonstante
D =
1
3(µa + µ′s)
=
1
3(µa + µs(1− g)). (2.20)
Analog zur Strahlungstransportgleichung erha¨lt man fu¨r eine instantane Lichtver-
teilung eine stationa¨re Diﬀerentialgleichung
∇ (D(r)∇Φ(r)) = −µaΦ(r). (2.21)
Die Lo¨sung dieser Diﬀerentialgleichung ist wieder das Lambert-Beer-Gesetz mit
dem eﬀektiven Abschwa¨chungskoeﬃzienten µeff im Exponenten. Hierbei wird der
Fall eines konstanten Quellterms ε angenommen. U¨ber eine Faltung mit der Green-
schen Funktion der Form δ(r−r0) ·δ(t−t0) als Lo¨sung der Diﬀerentialgleichung ist
auch eine Lo¨sung fu¨r beliebige Quellterme ε mo¨glich. Abweichungen der mit der
Diﬀusionstheorie gewonnenen Lo¨sungen von der sich einstellenden Lichtverteilung
entstehen vor allem in der Na¨he von den Einstrahlpunkten sowie bei Unstetigkeiten
an Grenzﬂa¨chen. Insbesondere wird hier eine auftretende Flussu¨berho¨hung unter-
halb der Oberﬂa¨che durch zuru¨ckgestreute Photonen nicht korrekt wiedergegeben.
Diese Abweichungen lassen sich durch weitere Beru¨cksichtigung der Randbedin-
gungen, der Einstrahlgeometrie und der dielektrischen Eigenschaften des Mediums
im Rahmen der Pn-δ-Eddington-Na¨herung verringern. Einen U¨berblick hieru¨ber
liefern Keijzer [Kei 93] und Welch [Wel 95].
Zu derselben Lo¨sung der Strahlungstransportgleichung gelangt man auch durch
Aufspaltung der Strahldichte in einen gestreuten und einen ungestreuten Anteil
und ihre getrennte Betrachtung. Eine Beschreibung dieses Lo¨sungsweges ﬁndet
sich bei Schmitz [Sch 98] und Star [Sta 95].
In Abb. 2.5 ist ein Vergleich der Diﬀusionsna¨herung und der exakten Lichtver-
teilung, wie sie mit Hilfe der im folgenden Abschnitt beschriebenen Monte Carlo-
Simulation berechnet wurde, fu¨r ein aus zwei Schichten bestehendes System darge-
stellt. Die verwandten optischen Parameter sind in der Abbildung angegeben. Man
erkennt fu¨r ein Verha¨ltnis µa
µ′s
 1 (linker Graph) eine sehr gute U¨bereinstimmung
von Diﬀusionstheorie und Monte Carlo Simulation. Eine Ausnahme stellt die Licht-
verteilung direkt unter der Oberﬂa¨che dar, die oben genannten Einschra¨nkungen
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Abbildung 2.5: Vergleich der Verteilungen der absorbierten Energiedichte in einem
Doppelschichtsystem aus dem Ergebnis einer Monte Carlo-Simulation (s. Abschnitt
2.2.3) und der Diﬀusionstheorie nach [Loh 98]. Die Dicke der oberen Schicht betra¨gt
jeweils 300 µm, die untere ist unendlich ausgedehnt. Die optischen Eigenschaften im
linken Teilbild sind fu¨r die obere Schicht µa = 10 cm−1, µs = 1000 cm−1 und g = 0, 8;
fu¨r die untere Schicht µa = 100 cm−1, µs = 5000 cm−1 und g = 0, 8. Im rechten Teilbild
sind die optischen Eigenschaften µa = 20 cm−1, µs = 200 cm−1 und g = 0, 9 fu¨r die
obere Schicht; µa = 100 cm−1, µs = 500 cm−1 und g = 0, 8 fu¨r die untere Schicht.
der Diﬀusionstheorie unterworfen ist. Bei einem Verha¨ltnis von µa und µ
′
s, dass
der Anforderung µa
µ′s
 1 nicht mehr genu¨gt, stellen sich deutliche Abweichungen
der Diﬀusionslo¨sung von der eigentlichen Lichtverteilung ein. Dies ist im rechten
Teilbild von Abb. 2.5 zu erkennen. Weitere Abscha¨tzungen neben µa
µ′s
 1 fu¨r die
Gu¨ltigkeit der Diﬀusionstheorie sind z.B. µa
µs
 1−g2 [Wel 95] oder dass die Albedo
a nahe Eins ist [Kei 93].
2.2.3 Monte Carlo Simulationen fu¨r verschiedene optische
Gewebeparameter
Im Gegensatz zu der im vorherigen Abschnitt beschriebenen Diﬀusionstheorie ist
die Monte Carlo-Simulation ein numerisches Verfahren, dass sich als wirkungs-
volles Instrument zur Beschreibung der Lichtverteilung in Gewebe erwiesen hat.
Ausfu¨hrliche Beschreibungen der Methode ﬁnden sich bei Keijzer [Kei 93], Wang
[Wan 95] und Ostermeyer [Ost 99].
Bei diesem statistischen Verfahren wird die Bewegung von einzelnen Photonen
mittels so genannter Photonenpakete simuliert. Die mo¨glichen Wege werden da-
bei zufa¨llig unter Annahme bestimmter Wechselwirkungswahrscheinlichkeiten fu¨r
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Absorption, Streuung als auch Auftreﬀen auf Grenzschichten bestimmt. Die Orts-
auﬂo¨sung der Methode wird durch eine Diskretisierung des Volumens in kleine
Volumenelemente so genannte Voxel erreicht. Die Anzahl der Absorptionsprozesse
pro Voxel liefert dann eine ortsaufgelo¨ste Verteilung der absorbierten Energiedich-
te. Als Wechselwirkungsprozesse kommen drei Mo¨glichkeiten in Betracht:
1. Das Photon wird absorbiert, steht also fu¨r weitere Prozesse nicht mehr zur
Verfu¨gung.
2. Das Photon wird in eine andere Richtung gestreut, die zufa¨llig aus den vor-
gegebenen Gewebeeigenschaften bestimmt wird.
3. Das Photon wird weder absorbiert noch gestreut, setzt seinen Weg also ge-
radlinig fort.
Abb. 2.6 zeigt den schematischen Ablauf einer solchen Monte Carlo-Simulation.
Betrachtet werden hierbei Photonenpakete mit einem bestimmten Gewicht, d.h.
einer bestimmten Anzahl an Photonen. Diese bewegen sich mit einer im Rahmen
der optischen Eigenschaften zufa¨llig bestimmten freien Wegla¨nge vorwa¨rts. Wird
hierbei eine Unstetigkeitsstelle im Brechungsindex passiert, wird die Reﬂexions-
bzw. U¨bergangswahrscheinlichkeit nach den Fresnelformeln ermittelt und das Pa-
ket zerfa¨llt in einen reﬂektierten Anteil (R) und einen transmittierten Anteil (1-R).
Bei einemWechelwirkungsereignis reduziert sich das Gewicht entsprechend der Ab-
sorptionswahrscheinlichkeit µa/µt und die in dem Voxel gespeicherte absorbierte
Energiedichte wird entsprechend erho¨ht. Der verbliebene Anteil des Photonenpa-
kets wird gestreut, indem die Streuwinkel Θ und ϕ simuliert werden und das Paket
in das entsprechende Voxel bewegt wird. Diese Abla¨ufe wiederholen sich, bis das
Photonengewicht unter einen vorher festgelegten Wert α gesunken ist. In diesem
Fall bleibt das Paket mit der Wahrscheinlichkeit α erhalten und kann sich weiter
im Gewebe bewegen. Ansonsten wird es mit der Wahrscheinlichkeit (1 − α) ab-
sorbiert und ein neues Photonenpaket gestartet. Sollte sich das Paket nicht weiter
ausbreiten ko¨nnen, wird der restliche Anteil zu der absorbierten Energie des Voxels
addiert. Die Monte Carlo-Simulation liefert folglich die absorbierte Volumenener-
giedichte ∆E(z)
∆V
= µaΦ(z) im Gewebe.
Der Vorteil der Monte Carlo-Simulation liegt in der Mo¨glichkeit, komplexe Vo-
lumina wie z.B. Tumore oder Adern behandeln zu ko¨nnen, da jedem Voxel ein
eigener Parametersatz optischer Eigenschaften zugewiesen werden kann. Daru¨ber
hinaus ko¨nnen unterschiedliche Einstrahlgeometrien und Randbedingungen mit
2.2 Grundlagen der Lichtausbreitung in biologischem Gewebe 23
Photonen-
paket
Nein
Ja
Nein
Nein
Ja
Ja
Photon hat Grenz-
schicht überschritten?
Weglänge
würfeln
Paket
bewegen
Berechne
Streuwinkel
Paket hat Minimal
gewicht erreicht?
Überlebensroulette
-überlebt ?
Paket zerfällt in
R- und (1-R)-Anteil
Paketgewicht
bleibt erhalten
Reduziere Gewicht
um Absorptionsanteil
Ende
Start neues
Paket
Abbildung 2.6: Prinzipieller Ablauf einer Monte Carlo-Simulation zur Beschreibung
der Lichtausbreitung in Gewebe nach [Bu¨s 99].
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dieser Methode exakt im Rahmen der Strahlungstransportgleichung gelo¨st wer-
den. Der Nachteil des Verfahrens ergibt sich aus dem rein statistischen Vorgehen
der Methode. Um eine genaue Modellierung zu erhalten, ist eine große Anzahl von
Photonen no¨tig, so dass sich lange Rechenzeiten ergeben.
Fu¨r die Monte Carlo-Simulationen in dieser Arbeit wurde das Computerprogramm
”
Monte Carlo modeling of light transport in multi-layered tissues in standard C“
aus [Wan 95] verwandt. Es berechnet die Lichtverteilung fu¨r den Fall einer mo-
nochromatischen, δ-fo¨rmigen Einstrahlung auf das Gewebe. Diese Einstrahlung
wird dabei als kontinuierlich angenommen. Aufgrund der Abscha¨tzungen in Ab-
schnitt 2.2.2 ist diese Annahme auch fu¨r die im Rahmen dieser Arbeit genutzte
Beschreibung der Lichtausbreitung gerechtfertigt. Mit der Monte Carlo-Simulation
ko¨nnen Lichtverteilungen in rotationssymmetrischen Schichtsystemen mit in x-
und y-Richtung unendlich ausgedehnten Schichten der Dicke d berechnet werden.
Das Modellsystem wird dabei beschrieben durch die optischen Parameter µa, µs, g
und n jeder Schicht. Abb. 2.7 zeigt schematisch die zugrunde liegende Geometrie.
Die Monte Carlo-Simulation liefert als Ergeb-
Laserstrahl
 g, n, da s
 g, n, da s
Abbildung 2.7: Geometrie
der verwandten Monte Carlo-
Simulation [Wan 95] mit der
Auﬂistung der optischen Eigen-
schaften.
nis die Photonenabsorptionswahrscheinlichkeit
A(x, y, z), die sich aus dem gespeicherten absor-
bierten Photonengewicht dividiert durch das Pro-
dukt aus radialer Schrittweite ∆r, axialer Schritt-
weite ∆z und Anzahl der Photonenpakete be-
rechnet. Fu¨r nicht δ-fo¨rmige Einstrahlung ist eine
Korrektur um die tatsa¨chlichen ra¨umlichen Ei-
genschaften des einfallenden Strahls notwendig.
Unter Beru¨cksichtigung dieses Strahlproﬁls und
der Beru¨cksichtigung der Pulsenergie erha¨lt man
die absorbierte Energiedichte im Gewebe. Sie berechnet sich als zweidimensionale
Faltung aus der Absorptionswahrscheinlichkeit A(r) und dem Energieproﬁl S(r):
Eabs(r) = (A(r)⊗ S(r)) (2.22)
Das Energieproﬁl S(r) ist dabei deﬁniert als das Produkt aus Laserpulsenergie
SL(r) und normiertem lateralen Strahlproﬁl f(r). Damit ergibt sich die absorbierte
Energiedichte zu
Eabs(r) =
∫
dx′
∫
dy′ SL(x′, y′) f(x′, y′)A(x− x′, y − y′, z). (2.23)
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Wegen der Rotationssymmetrie von A(x, y, z) und f(x, y) wird dies zu
Eabs
(√
x2 + y2, z
)
=
∫
dx′
∫
dy′SL(x′, y′)f
(√
x′2 − y′2
)
⊗
A
(√
(x− x′)2 + (y − y′)2, z
)
.
(2.24)
Fu¨r den homogenen Absorber mit der Photonenabsorptionswahrscheinlichkeit
A(x, y, z) = δ(x)δ(y)A(z) betra¨gt die absorbierte Energiedichte dann:
Eabs(r) = SL(r) f(r)A(z);
das Faltungsintegral geht also direkt in ein Produkt u¨ber.
Im Folgenden werden einige beispielhafte Ergebnisse solcher Monte Carlo-
Simulationen zur Veranschaulichung gezeigt. In Abb. 2.8 sind die absorbierten
Energiedichten bei konstantem Absorptionskoeﬃzienten µa und variierender Streu-
ung dargestellt. Der Absorptionskoeﬃzient betra¨gt 1,8 cm−1, die Streukoeﬃzienten
0, 10, 30 und 100 cm−1. Als Anisotropiefaktor g wurde ein fu¨r Gewebe typischer
Wert von 0,9 gewa¨hlt. Fu¨r den einfallenden Strahl wurde eine Energie von 5 mJ
bei einem gaußfo¨rmigen Proﬁl mit einer 1/e-Breite von 0,75 mm angenommen. In
der Farbskala geben dabei blaue Farben eine niedrige absorbierte Energiedichte
an, rote Farben eine hohe.
Man erkennt deutlich, dass mit zunehmender Streuung die eﬀektive Eindringtiefe
stark reduziert wird. Gleichzeitig nimmt die laterale Ausdehnung der Lichtvertei-
lung zu. Diese beiden Eﬀekte fu¨hren zu einer scheibenfo¨rmigen Verteilung der ab-
sorbierten Energiedichte bei starker Streuung. Daru¨ber hinaus kommt es durch die
erho¨hte Anzahl von Streuprozessen in den oberen Gewebeschichten (dicht unter-
halb der Oberﬂa¨che) zu einer U¨berho¨hung der absorbierten Energiedichte. Dies ist
in der versta¨rkten Ru¨ckstreuung sowie dem Brechungsindexsprung und der damit
verbundenen Fresnelreﬂexion an der Probenoberﬂa¨che begru¨ndet. Diese Prozesse
fu¨hren zu einer ho¨heren Photonendichte und damit zu einer gro¨ßeren Wahrschein-
lichkeit fu¨r einen Absorptionsprozess. Es ist zu beachten, dass dieser Eﬀekt von der
Diﬀusionstheorie nicht beru¨cksichtigt wird. Die Diﬀusionsna¨herung wa¨re daru¨ber
hinaus nur fu¨r den Streukoeﬃzienten µs = 100 cm
−1 einsetzbar, da nur hier die
Bedingung µa  µs(1− g) erfu¨llt ist.
Die Abb. 2.9 und 2.10 zeigen Monte Carlo-Simulationen der absorbierten Ener-
giedichten in biologischen Geweben. Ausgehend von diesen Ergebnissen werden in
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Abbildung 2.8: MC Simulationen der absorbierten Energiedichte fu¨r verschiedene
Streukoeﬃzienten µs bei konstantem Absorptionskoeﬃzienten µa = 1, 8 cm−1. Die Streu-
koeﬃzienten betragen: 0; 10; 30 und 100 cm−1 (von oben links nach unten rechts). Fu¨r
die Simulationen wurde eine Bestrahlung eines gaußfo¨rmigen Strahlproﬁls mit einer 1/e-
Breite von 0,75 mm und einer Pulsenergie von 5 mJ angenommen. Rote Farbto¨ne cha-
rakterisieren in den Graphen eine hohe absorbierte Energiedichte, blaue Farbto¨ne eine
niedrige absorbierte Energiedichte. Mit zunehmender Streuung erkennt man eine deutli-
che Verringerung der Eindringtiefe.
Abschnitt 3.3 optoakustische Signalverla¨ufe berechnet, die eine Abscha¨tzung der
Methode der optoakustischen Tomographie erlauben.
Abb. 2.9 zeigt im Detail die absorbierte Energiedichte fu¨r den Ziliarko¨rperbereich
eines Kaninchenauges. Die in der Monte Carlo-Simulation verwandten Gro¨ßen
fu¨r die optischen Eigenschaften bei 1050 nm sowie die Dicken der Schichten sind
[Nem 98] entnommen und in Tab. 2.2 aufgefu¨hrt. Die verwandte Pulsenergie be-
tra¨gt 10 mJ, die 1/e-Breite des Gaußproﬁls 300 µm. In der Verteilung der ab-
sorbierten Energiedichte ko¨nnen die einzelnen Schichten (Sklera, Ziliarmuskel und
zilia¨res Pigmentepithel) sehr gut getrennt werden. Die deutlich gro¨ßte Energiede-
position ﬁndet dabei im zilia¨ren Pigmentepithel statt.
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Abbildung 2.9: Oben: Monte Carlo- Simulation der absorbierten Energiedichte in der
Ziliarko¨rperregion eines Kaninchenauges. Die Gewebeparameter sind in Tab. 2.2 auf-
gefu¨hrt. Unten: Schnitte durch die Verteilung der absorbierten Energiedichte fu¨r ver-
schiedene Absta¨nde von der Strahlachse.
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Im unteren Graphen von Abb. 2.9 sind senkrechte Schnitte durch die Verteilung auf
der Strahlachse bzw. 700 µm entfernt von dieser dargestellt. Auf der Strahlachse
ist dabei in allen Schichten die deponierte Energiedichte deutlich gro¨ßer als 700 µm
von ihr entfernt. Aufgrund der starken Streuung in der Sklera und dem Ziliarmuskel
wird die Lichtverteilung in der Tiefe aber stark verbreitert, so dass auch im zilia¨ren
Pigmentepithel bei einem Abstand von 700 µm von der Einstrahlachse noch eine
deutliche Energiedeponierung erfolgen kann.
Tabelle 2.2: Optische Eigenschaften der Ziliarko¨rperregion von Kaninchenaugen fu¨r
eine Wellenla¨nge von 1050 nm und die Dicke der einzelnen Gewebeschichten nach
[Nem 98].
Gewebe µa [cm−1] µs [cm−1] Dicke [µm]
Sklera 1,80 164,0 550
Ziliarmuskel 4,75 516,1 290
zilia¨res Pigmentepithel 94,00 0,0 10
Abb. 2.10 zeigt die Verteilung der absorbierten Energiedichte fu¨r ein Melanom
bei zwei verschiedenen Wellenla¨ngen. Angenommen wurde hierbei eine Dicke des
Melanoms von 1,6 mm sowie eine Dicke der darunter liegenden Dermis von eben-
falls 1,6 mm. Die optischen Eigenschaften dieses Zweischichtsystems fu¨r die beiden
Wellenla¨ngen von 1064 und 1500 nm sind in Tab. 2.3 aufgefu¨hrt. Die 1/e-Breite
des gaußfo¨rmigen Strahlproﬁls betra¨gt 1 mm, die Pulsenergie 3 mJ. Bei derma-
tologischen Untersuchungen besteht unter anderem ein Interesse an der Dicken-
bestimmung von Melanomen. Die Kenntnis dieser Dicke ist bei einer operativen
Entfernung von großer Bedeutung.
Tabelle 2.3: Optische Eigenschaften eines Systems aus Melanom und Dermis fu¨r Wel-
lenla¨ngen von 1064 nm und 1500 nm mit Absorptionskoeﬃzienten nach [Ber 89] und
[Jac 02].
Wellenla¨nge 1064 nm Wellenla¨nge 1500 nm
Gewebe µa [cm−1] µs [cm−1] µa [cm−1] µs [cm−1]
Melanom 62,0 164 15 164
Dermis 6,5 50 20 50
In den Farbdarstellungen der absorbierten Energiedichte ist jeweils nur das Me-
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Abbildung 2.10: Monte Carlo-Simulation der absorbierten Energiedichte in einem
1,6 mm dicken Melanom fu¨r eine Wellenla¨nge von 1064 nm (oben) und 1500 nm (Mit-
te) gema¨ß der optischen Parameter aus Tab. 2.3. Der untere Graph zeigt die absorbierte
Energiedichte auf der Strahlachse fu¨r die Wellenla¨nge 1500 nm. Man kann den Beginn
der unter dem Melanom liegenden Dermis als Anstieg in der absorbierten Energiedichte
erkennen.
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lanom als Absorber deutlich erkennbar. Die Dermis weist in dieser Darstellung
eine konstante Verteilung auf. Der untere Graph in Abb. 2.10 zeigt die absorbierte
Energiedichte auf der Strahlachse fu¨r die Wellenla¨nge 1500 nm. In der logarithmi-
schen Darstellung erkennt man beim U¨bergang vom Melanom zur Dermis einen
Sprung im Kurvenverlauf, so dass eine Unterscheidung prinzipiell mo¨glich ist. In
Abschnitt 3.3 wird dieser Fall im Rahmen der optoakustischen Tomographie na¨her
betrachtet.
Kapitel 3
Entstehung und Ausbreitung
optoakustischer Transienten
In diesem Kapitel erfolgt die Beschreibung der Druckentstehung und -ausbreitung
im Gewebe beim optoakustischen Eﬀekt. Hierbei kommt es zu einer Schallerzeu-
gung durch Einwirken elektromagnetischer Strahlung auf Gewebe, indem eine di-
rekte Umsetzung der Energien ineinander erfolgt.
Bezu¨glich der Nomenklatur sind die in der Literatur verwandten Begriﬀe
”
Op-
toakustik“ und
”
Photoakustik“ voneinander zu trennen. Bei der
”
Photoakustik“
werden die durch die Lichtabsorption generierten, akustischen Signale in einer die
Probe umgebenden Gaszelle detektiert. Die Anregung erfolgt hierbei im Allgemei-
nen durch eine modulierte Lichtquelle, so dass Drucktransienten im Bereich bis
1 MHz auftreten. Die Methode der
”
Photoakustik“ wird z.B. zur Gasanalyse im
infraroten Spektralbereich [Gus 92] oder zur Bestimmung der gasfo¨rmigen Emis-
sionen von Insekten [Bij 96] verwandt.
Bei der
”
Optoakustik“ hingegen erfolgt eine Detektion der erzeugten Drucktran-
sienten direkt an der Probe selbst. Dabei werden die Drucktransienten u¨blicher-
weise durch die Bestrahlung mit kurzen Laserpulsen im Bereich einiger Nanose-
kunden erzeugt. Die durch diese Pulse generierten Drucktransienten weisen Fre-
quenzkomponenten einiger 10 MHz auf. Erste optoakustische Messungen mit pie-
zoelektrischen Detektoren an Flu¨ssigkeiten wurden bereits kurz nach Entwicklung
des Lasers durchgefu¨hrt [Car 64]. Hieraus ableitend hat sich dieses Verfahren in
der Technik bei der Strukturerkennung und Bestimmung von Materialfehlern in
Festko¨rpern etabliert [Man 92], [Man 94]. In der Medizin werden Anwendungen
des optoakustischen Eﬀektes seit Ende der achtziger Jahre untersucht [Cro 87].
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Ein ausfu¨hrlicher U¨berblick u¨ber die historische Entwicklung ﬁndet sich bei Loh-
mann [Loh 98].
In dem folgenden Abschnitt erfolgt zuerst eine Beschreibung der Umsetzung von
Lichtenergie in Druck durch den akustooptischen Eﬀekt. Aus den hydrodynami-
schen Grundgleichungen wird anschließend in Abschnitt 3.2 eine Wellengleichung
fu¨r die Ausbreitung der Drucktransienten hergeleitet und ihre Lo¨sungsmo¨glich-
keit beschrieben. Mit Hilfe dieser Lo¨sung ko¨nnen numerische Modellierungen der
Druckausbreitung in Gewebe erfolgen, die in Abschnitt 3.3 dargestellt werden.
Bei der Entstehung und der Ausbreitung im Gewebe unterliegen die Drucktran-
sienten verschiedenen Einﬂu¨ssen, die zu Signalvera¨nderungen fu¨hren ko¨nnen. Eine
Beschreibung der mo¨glichen Signalvera¨nderungen erfolgt daher in Abschnitt 3.4.
Abschließend werden in Abschnitt 3.5 die Einﬂu¨sse einer Koagulation des Gewebes
auf das generierte Signal aufgezeigt.
3.1 Umwandlung absorbierter Lichtenergie in
Druck
Bei der Umwandlung der absorbierten Lichtenergie in Druck treten verschiede-
ne Wechselwirkungsmechanismen auf. Diese Eﬀekte sind der Strahlungsdruck,
die Elektrostriktion, die thermooptische Druckgenerierung sowie bei Auftreten
von Ablationen ru¨ckstoßinduzierte Drucktransienten durch den Impulsu¨bertrag
der abladierten Partikel bzw. die Expansion des erzeugten Gases. Fu¨r typische
Absorptionskoeﬃzienten biologischer Gewebe von mehr als 1 cm−1 und verwandte
Pulsdauern von bis zu einigen 10 ns zur Generierung der Drucktransienten u¨ber-
wiegen die thermoelastischen Eﬀekte. Diese sind deutlich gro¨ßer als die Eﬀekte
der Striktion oder des Strahlungsdruckes [Loh 98]. Da im Rahmen dieser Arbeit
fu¨r eine Bildgebung die Druckerzeugung immer im subablativen Bereich erfolgt,
sind ru¨ckstoßinduzierte Drucktransienten nicht zu beru¨cksichtigen. Aus diesen
Gru¨nden erfolgt ausschließlich eine Betrachtung der thermoelastischen Drucker-
zeugung. Eine ausfu¨hrliche Darstellung der anderen Mechanismen ﬁndet sich bei
Lohmann [Loh 98].
Im Folgenden werden kurz die einzelnen Schritte des thermoelastischen Umwand-
lungsprozesses von Lichtenergie in Druck beschrieben. Dabei wird von kleinen
hervorgerufenen A¨nderungen ausgegangen, die insbesondere nicht zu einer Pha-
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sena¨nderung der Probe fu¨hren. Die Bestrahlung der absorbierenden Probe fu¨hrt
zur Deponierung einer absorbierten Energiediche Eabs. Diese Energiedichte ent-
spricht dabei einer Wa¨rmezufuhr ∆Q in der Probe mit dem Volumen V :
Eabs =
∆Q
V
Diese zugefu¨hrte Wa¨rmeenergie fu¨hrt zu einer Temperaturerho¨hung ∆T :
∆T =
∆Q
cVm
Dabei ist m die Masse des erwa¨rmten Bereichs und cV die speziﬁsche Wa¨rmeka-
pazita¨t bei konstantem Volumen. Die generierte Temperaturerho¨hung ∆T erzeugt
u¨ber den Volumenexpansionskoeﬃzienten β eine Volumena¨nderung ∆V in der Pro-
be:
∆V = ∆T β V
Durch die Volumena¨nderung wird im umgebenden Medium eine Drucka¨nderung p
generiert:
p =
∆V
κT V
Dabei ist κT die isotherme Kompressibilita¨t des Mediums.
Mit einer instantanen Lichtverteilung, wie sie bereits in Abschnitt 2.2.2 angenom-
men wird, erha¨lt man eine ebenfalls instantane Erwa¨rmung der Probe. Ein inﬁni-
tesimal kurzer Laserpuls mit einer Fla¨chenenergiedichte E0 fu¨hrt somit zu einer
Drucka¨nderung von [Gus 92]:
p0(r) =
βV
cV κTm
Eabs = ΓEabs(r) = ΓµaE0 (3.1)
Dabei ist der eingefu¨hrte, dimensionslose Koeﬃzient Γ der so genannte Gru¨neisen-
Koeﬃzient, der die Eﬃzienz der Umsetzung der absorbierten Energie in Druck
beschreibt:
Γ =
βV
cV κTm
=
β
cV κTρ
=
βc20
cp
(3.2)
Hierbei wurde zum einen die Deﬁnition der Dichte ρ = m/V verwandt und an-
schließend eine Umformung zu einer Abha¨ngigkeit von der Schallgeschwindigkeit
c0 im Medium und der speziﬁschen Wa¨rmekapazita¨t bei konstantem Druck cp
durchgefu¨hrt. Typische Werte des Gru¨neisen-Koeﬃzienten fu¨r biologische Gewebe
liegen im Bereich von 0,1 fu¨r stark wasserhaltige Gewebe bis 0,51 fu¨r Fettgewebe
[Duc 90]. Der Gru¨neisen-Koeﬃzient ist aufgrund seiner Abha¨ngigkeit von den tem-
peraturabha¨ngigen Gro¨ßen β, c0 und cp ebenfalls temperaturabha¨ngig. Dies ist fu¨r
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die Signalvera¨nderungen wa¨hrend eines Koagulationsprozesses wichtig und wird
daher ausfu¨hrlich in Abschnitt 3.5 betrachtet.
Aus Gl. 3.1 erkennt man, dass eine lineare thermoelastische Umwandlung der
absorbierten Energie in Druck erfolgt. Fu¨r eine absorbierte Energiedichte von
1 J/cm3 entspricht der generierte Druck Γ·10 bar. Eine absorbierte Energiedich-
te dieser Gro¨ße fu¨hrt dabei in einer wa¨ssrigen Probe zu einer Erwa¨rmung um
∆T = 0, 24 K [Jac 01]. Die maximalen Amplituden thermoelastischer Dru¨cke be-
tragen 280 bar und liegen damit um Gro¨ßenordnungen unterhalb der von ru¨ckstoß-
induzierten Druckamplituden mit bis zu 10 kbar [Loh 98].
Wenn der Gru¨neisen-Koeﬃzient bekannt ist, ergibt die Verteilung der absorbier-
ten Energiedichte exakt den erzeugten thermoelastischen Druck. Fu¨r einen homo-
genen Absorber mit einer absorbierten Energiedichte Eabs = µaI0e
−µeff nach Ab-
schnitt 2.2.1 ergibt sich analog zur Lichtverteilung ein exponentielles Druckproﬁl.
Dieses generierte Druckproﬁl beinhaltet dabei u¨ber die Amplitude den optischen
Absorptionskoeﬃzienten µa und u¨ber den exponentiellen Abfall den eﬀektiven Ab-
schwa¨chungskoeﬃzienten µeff . Bei bekannter eingestrahlter Intensita¨t I0 ist somit
eine Bestimmung der optischen Eigenschaften der Probe mo¨glich. Dies gilt aller-
dings nur fu¨r das erzeugte Druckproﬁl zum Zeitpunkt Null. Die Beschreibung der
Druckverteilung p(r, t) an einem Ort r fu¨r beliebige Zeiten t nach der Generierung
erfolgt in Abschnitt 3.2.
Abb. 3.1 zeigt Schnitte durch die absorbierten Energiedichten aus Abb. 2.8 und die
nach Gl. 3.1 generierten Druckverteilungen fu¨r die jeweiligen optischen Parameter.
Der gewa¨hlte Gru¨neisen-Koeﬃzient betra¨gt 0,1 und ist damit mit dem von Wasser
vergleichbar. Es ergibt sich im Fall des ho¨chsten Streukoeﬃzienten und damit der
gro¨ßten deponierten Energiedichte an der Oberﬂa¨che ein maximaler Druck von 0,5
bar.
3.2 Wellengleichung fu¨r die Ausbreitung op-
toakustischer Transienten und ihre Lo¨sung
Im vorherigen Abschnitt wurde die Erzeugung der anfa¨nglichen ra¨umlichen Druck-
verteilung p(r) beschrieben, die bei Verwendung hinreichend kurzer Laserpulse die
Verteilung der absorbierten Energiedichte reproduziert. In diesem Abschnitt wird
nun die Ausbreitung dieser Anfangsdruckverteilung als Ultraschallwelle untersucht.
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Abbildung 3.1: Oben: Verteilungen der absorbierten Energiedichten fu¨r verschiedene
Streukoeﬃzienten µs aus Abb. 2.8 entlang der Einstrahlachse. Unten: Aus den Ener-
giedichten generierte Druckverteilungen nach Gl 3.1. Als Gru¨neisen-Koeﬃzient wurde
ein Wert von 0,1 gewa¨hlt. Somit ergeben sich maximale Amplituden von 0,5 bar.
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Dabei ist vor allem die Form des Signals bei Erreichen des Detektors von Interesse.
Fu¨r die Herleitung einer Wellengleichung wird auf hydrodynamische Grundglei-
chungen zuru¨ckgegriﬀen. Wegen des hohen Wassergehalts biologischer Weichgewe-
be von bis zu 90% [Duc 90] erfolgt die Beschreibung der Druckausbreitung in Ge-
webe u¨ber den Bewegungszustand einer Flu¨ssigkeit. Festko¨rpereigenschaften durch
die Gewebematrix bleiben hierbei unberu¨cksichtigt. Dies ist insofern gerechtfer-
tigt, als in Weichgewebe die Ausbreitung von Transversalwellen im Vergleich zu
Longitudinalwellen stark u¨berda¨mpft ist. Der akustische Absorptionskoeﬃzient fu¨r
Transversalwellen liegt mit bis zu 3·104 cm−1 fu¨r Frequenzen einiger MHz um meh-
rere Gro¨ßenordnungen u¨ber dem Absorptionskoeﬃzienten fu¨r Longitudinalwellen
mit Werten von weniger als 0,1 cm−1 [Fri 76]. Daru¨ber hinaus betra¨gt auch die
Schallgeschwindigkeit c0 fu¨r Transversalwellen mit einigen 10 m/s nur wenige Pro-
zent des Wertes fu¨r Longitudinalwellen [Duc 90], [Fri 76]. Dies ist sehr gering im
Vergleich zu u¨blichen Verha¨ltnissen bei Festko¨rpern von 55-70 %.
Der Bewegungszustand einer Flu¨ssigkeit la¨sst sich mit den Gleichungen der Hydro-
dynamik u¨ber fu¨nf Gro¨ßen beschreiben. Diese sind die drei Ortskomponenten der
ra¨umlichen Geschwindigkeitsverteilung v(t) sowie zwei thermodynamische Gro¨ßen
wie z.B. der Druck p(r, t) oder die Dichte ρ [Lan 78]. Betrachtet man eine ideale
Flu¨ssigkeit, so ko¨nnen dissipative Prozesse fu¨r die Energie wie z.B. Reibung oder
Wa¨rmeleitung vernachla¨ssigt werden. Dies ist fu¨r die Betrachtung der Ausbreitung
von Drucktransienten mit Frequenzkomponenten einiger MHz bei Zimmertempe-
ratur zula¨ssig [Loh 98]. Im Folgenden werden nun die notwendigen Gleichungen zur
Beschreibung des Bewegungszustandes aufgefu¨hrt. Sie geben den Zusammenhang
von (Gesamt-)Dichte ρges, (Gesamt-)Druck pges und Schallschnelle v wieder.
Die erste dieser Gleichungen ist die Kontinuita¨tsgleichung:
∇ (vρges) + ∂ρges
∂t
= 0 (3.3)
Sie beschreibt die Erhaltung der Masse. Die zweite Gleichung ist die Euler-
Gleichung als verlustfreie Bewegungsgleichung fu¨r Flu¨ssigkeiten:
∇pges + ρges∂v
∂t
+ ρges (v∇)v = 0 (3.4)
Sie beschreibt die Geschwindigkeitsa¨nderung eines Teilchens bei Einwirken einer
Kraft auf dieses. Bei einer idealen Flu¨ssigkeit muss von einer Inkompressibilita¨t
ausgegangen werden. Daher erfolgt der Wa¨rmeaustausch adiabatisch und es gilt
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die adiabatische Zustandsgleichung:
pges = pges (ρges) (3.5)
Diese drei Gleichungen ko¨nnen durch eine Reihenentwicklung von Druck und Dich-
te unter Vernachla¨ssigung Terme zweiter und ho¨herer Ordnung linearisiert werden.
Die Vernachla¨ssigung ho¨herer Ordnungen darf erfolgen, wenn geringe Schwingungs-
amplituden der Teilchen und geringe Temperaturerho¨hungen vorliegen. Bei der
Detektion der Druckwellen in einer Entfernung vom Ort der Druckentstehung, die
in der Gro¨ßenordnung der optischen Eindringtiefe liegt, ko¨nnen daru¨ber hinaus
im Fall subablativer Druckerzeugung akustische Nichtlinearita¨ten vernachla¨ssigt
werden [Bur 78], [Kar 77]. Diese Kriterien sind fu¨r die in dieser Arbeit durch-
gefu¨hrten Messungen erfu¨llt. Daher darf von einer kleinen Schallschnelle und klei-
nen Drucka¨nderungen p bzw. Dichtea¨nderungen ρ gegenu¨ber dem Normaldruck pn
bzw. der Normaldichte ρn ausgegangen werden:
ρ
ρn
∼ p
pn
 1
In den Gleichungen 3.3-3.5 darf somit eine Ersetzung von pges = pn+ p und ρges =
ρn + ρ erfolgen. Man erha¨lt hiermit die linearisierten Gleichungen:
ρn∇v + ∂ρ
∂t
= 0 (3.6)
∇p+ ρn∂v
∂t
= 0 (3.7)
p =
(
∂p
∂ρ
)
ρn
ρ = A
ρ
ρn
(3.8)
Der Term ρges(v∇)v aus Gl. 3.4 kann fu¨r geringe Auslenkungen beim U¨bergang zu
Gl. 3.7 vernachla¨ssigt werden. In Gl. 3.8 wurde dabei das adiabatische Kompres-
sionsmodul A = ρ(dp/dρ)N eingefu¨hrt. Diese Gleichung beschreibt die Entwicklung
des Druckes um die ungesto¨rte Dichte ρn. Einsetzen von Gl. 3.8 in Gl. 3.6 liefert:
ρn
(
∂p
∂ρ
)
ρn
∇v + ∂p
∂t
= 0 (3.9)
Da eine ideale Flu¨ssigkeit wirbelfrei ist (∇ × v = 0), kann ein Geschwindigkeits-
potential Ψ gema¨ß v = ∇Ψ eingefu¨hrt werden. Die linearisierte Euler-Gleichung
3.7 kann mit diesem Geschwindigkeitspotential umgeschrieben werden, so dass sich
eine Abha¨ngigkeit der Drucka¨nderung p von diesem Geschwindigkeitspotential Ψ
ergibt [Jac 01], [Pal 99]:
p = −ρn∂Ψ
∂t
(3.10)
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Durch Einsetzen dieser Beziehung in Gl. 3.9 erha¨lt man eine Wellengleichung fu¨r
das Geschwindigkeitspotential:(
∂p
∂ρ
)
ρn
Ψ− ∂
2Ψ
∂t2
= Ψ− 1
c20
∂2Ψ
∂t2
= 0 (3.11)
Der in Gl. 3.11 auftretende Koeﬃzient c20 = (∂p/∂ρ) kann dabei als Quadrat der
Ausbreitungsgeschwindigkeit angesehen werden. Mit dieser Wellengleichung kann
das raum-zeitliche Verhalten des Geschwindigkeitspotentials und u¨ber Gl. 3.10
auch des Druckes beschrieben werden. Der thermoelastische Anfangsdruck wird bei
dieser homogenen Wellengleichung als Anfangsbedingung der Lo¨sung eingebracht.
Alternativ besteht die Mo¨glichkeit, den thermoelastischen Anfangsdruck bereits
in den Zustandsgleichungen zu beru¨cksichtigen. In diesem Fall erha¨lt man eine
inhomogene Wellengleichung fu¨r den Druck p, welche die durch die Divergenz des
Poynting-Vektors S beschriebene deponierte Volumenenergiedichte als Quellterm
entha¨lt [Hil 99]:
p− 1
c20
∂2p
∂t2
=
Γ
c20
∂
∂t
∇S (3.12)
Eine Lo¨sung dieser inhomogenen Wellengleichung mit Hilfe des Konzeptes der
Transferfunktionen ﬁndet sich bei Lohmann [Loh 98] und Gusev [Gus 92].
Fu¨r die Wellengleichung 3.11 ist unter Beru¨cksichtigung der absorbierten Energie-
dichte Eabs des Anfangsdruckes eine Lo¨sung gegeben durch [Pal 99], [Lan 78]:
Ψ(r, t) = − t
4πρ
βc20
cp
∫
dΩEabs(r, t) (3.13)
Mit Gl. 3.10 erha¨lt man hieraus eine Gleichung, die das raum-zeitliche Verhalten
der generierten Drucktransiente beschreibt:
p(r, t) =
∂
∂t
(
t
4π
∫
dΩ p0(r, t)
)
=
1
4π
∂
∂t
t
∫
dΩ p0(r + c0ter) +
1
4π
t
∫
dΩ
∂p0(r + c0ter)
∂t
(3.14)
Dabei ist r der Ortsvektor zum Detektionsort und er der Einheitsvektor in Ku-
gelkoordinaten. Gl. 3.14 wird als Poissongleichung bezeichnet. Sie beschreibt die
Drucka¨nderung an einem Ort r zu einer Zeit t durch die Werte der Anfangsdruck-
verteilung p0, die sich auf einer Kugeloberﬂa¨che mit dem Radius c0t um r beﬁnden.
Abb. 3.2 stellt diesen Zusammenhang schematisch dar. Zur Zeit t ist nur dann am
Ort r eine Drucka¨nderung beobachtbar, wenn die Kugeloberﬂa¨che die Anfangs-
druckverteilung p0 beru¨hrt oder schneidet. Nach dieser Zeit kann erst ein Druck
aus der Entfernung c0t den Punkt r erreichen.
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Abbildung 3.2: Kugelgeometrie zur Beschreibung der Schallausbreitung mit Hilfe der
Poisson-Gleichung aus [Hil 99]. Schneidet die Kugeloberﬂa¨che die Anfangsdruckvertei-
lung p0, so kann am Ort r nach der Zeit t eine Drucka¨nderung detektiert werden.
Gl. 3.14 liefert somit die ra¨umliche Druckverteilung zu einem beliebigen Zeit-
punkt t. Dabei ist die Kenntnis von zwei Anfangsbedingungen notwendig [Hoh 93],
[Lan 78]. Die erste Anfangsbedingung ist die Druckverteilung p0 zum Zeitpunkt
t = 0 fu¨r die Voraussetzung einer instantanen Druckgenerierung. Die zweite An-
fangsbedingung ist die zeitliche Ableitung ∂p0/∂t dieser urspru¨nglichen Druckver-
teilung. Aufgrund einer instantanen Druckgenerierung ist ∂p0/∂t = 0 und somit
vereinfacht sich Gl. 3.14 zu:
p(r, t) =
1
4π
∂
∂t
t
∫
dΩ p0(r + c0ter) (3.15)
Mit Hilfe von Gl. 3.15 werden in Abschnitt 3.3 numerische Simulationen entste-
hender Drucktransienten aus bekannten Lichtverteilungen und damit bekannten
absorbierten Energiedichten vorgenommen.
3.3 Numerische Simulation entstehender Druck-
transienten
Bei einer bekannten Anfangsdruckverteilung p0 kann mit Hilfe von Gl. 3.15 die Be-
schreibung der Druckausbreitung fu¨r eine beliebige Detektoranordnung erfolgen.
Fu¨r eine Bestimmung der Anfangsdruckverteilung nach Gl. 3.1 ist die Kenntnis
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der absorbierten Energiedichte Eabs erforderlich. Diese kann fu¨r bekannte opti-
sche Eigenschaften des Gewebes und bekannte Einstrahlparameter mit Hilfe der
in Abschnitt 2.2.3 beschriebenen Monte Carlo-Simulation modelliert werden. Im
Folgenden werden numerische Simulationen der Drucktransienten fu¨r die in Ab-
schnitt 2.2.3 gezeigten absorbierten Energiedichten durchgefu¨hrt.
Fu¨r die numerische Simulation kann dabei eine Vereinfachung aufgrund der vor-
liegenden Geometrie angenommen werden [Bu¨s 99]. Die Rotationssymmetrie der
Verteilung der absorbierten Energie erlaubt es, eine Anfangsdruckverteilung der
Form p0(R+ c0ter) anzusetzen. Dabei ist R der Vektor zum Detektionsort auf der
Oberﬂa¨che der Probe, so dass nur eine Integration von 0 bis 2π in Gl. 3.15 erfolgen
muss. Hierdurch reduziert sich Gl. 3.15 zu:
p(r, t) =
1
4π
∂
∂t
t
2π∫
0
dΩ p0(R + c0ter) (3.16)
Aufgrund der Symmetrie zur z-Achse kann eine zweidimensionale Ersetzung in
spha¨rischen Koordinaten mit

x+ c0t sin(Θ) cos(ϕ)
y + c0t sin(Θ) sin(ϕ)
z + c0t cos(ϕ)

→


√
R2 + c20t
2 sin2(Θ) + 2Rc0t sin(Θ) cos(ϕ)
z + c0t cos(ϕ)

 =

 u
w


(3.17)
erfolgen. Dies fu¨hrt zu einer Poisson-Gleichung der Form [Bu¨s 99]:
p(R, t) =
1
4π
2π∫
0
dϕ
π∫
π/2
dΘ sin(Θ)
(
p0 + t
∂p0(u,w)
∂u
∂u
∂t
+ t
∂p0(u,w)
∂w
∂w
∂t
)
, (3.18)
die numerisch gelo¨st werden kann. Die untere Grenze des inneren Integrals ist dabei
auf π/2 gesetzt worden, da u¨ber der Probenoberﬂa¨che kein Druck vorliegt.
Abb. 3.3 zeigt die mit dieser Gleichung berechneten Drucktransienten aus der
Verteilung der absorbierten Energiedichte in der Ziliarko¨rperregion eines Kanin-
chenauges nach Abb. 2.9. Dabei sind auch hier die zwei verschiedenen Absta¨nde
von der Einstrahlachse aus dem unteren Teilbild von Abb. 2.9 als Positionen des
Detektors auf der Gewebeoberﬂa¨che gewa¨hlt. Man erkennt in den Modellierungen
fu¨r einen Abstand von 100 µm von der Einstrahlachse die drei Schichten Sklera,
Ziliarmuskel und zilia¨res Pigmentepithel als jeweiligen Anstieg im zeitlichen Ver-
lauf des detektierbaren Druckes direkt nach Beginn bzw. nach 0,3 µs und 0,55 µs.
Fu¨r den deutlich gro¨ßeren Abstand von 700 µm von der Einstrahlachse erha¨lt
man nur noch ein sehr verbreitertes Signal fu¨r die Bereiche des Ziliarmuskels und
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des zilia¨ren Pigmentepithels. Es lassen sich bei diesem Abstand keine Aussagen
u¨ber die Position der einzelnen Schichten machen, wie es bei den Verteilungen
der absorbierten Energie noch mo¨glich war. Dies wird durch die in Abschnitt 3.4
beschriebenen Vera¨nderungen des Signals wa¨hrend der Ausbreitung hervorgerufen.
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Abbildung 3.3: Simulation der Drucktransiente bei verschiedenen Absta¨nden von
der Bestrahlungsachse basierend auf der Verteilung der absorbierten Energiedichte aus
Abb. 2.9.
Abb. 3.4 zeigt berechnete Drucktransienten fu¨r die absorbierten Energiedichten
eines Melanoms aus Abb. 2.10 auf der Einstrahlachse. Die beiden Schichten, Me-
lanom und Dermis, sind in den Drucksignalen fu¨r beide verwandten Wellenla¨ngen
durch den erneuten Anstieg der Signale nach 1,05 µs zu erkennen. Dieser Anstieg
ist dabei fu¨r beide Wellenla¨ngen identisch. Aufgrund der sta¨rkeren Absorption im
Melanom fu¨r eine Wellenla¨nge von 1064 nm ist die maximale generierte Druckam-
plitude jedoch deutlich gro¨ßer.
Die Simulationen in Abb. 3.3 und 3.4 zeigen, dass durch Lichtabsorption generierte
Drucktransienten zur Lokalisation von Gewebestrukturen sehr gut geeignet sind.
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Abbildung 3.4: Simulation der Drucktransienten fu¨r ein Melanom basierend auf den
Verteilungen der absorbierten Energiedichte aus Abb. 2.10. Die untere Begrenzung des
Melanoms ist fu¨r beide Wellenla¨ngen erkennbar. Fu¨r 1500 nm Wellenla¨nge ist der ge-
samte entstehende Druck jedoch deutlich geringer.
3.4 Signalvera¨ndernde Einﬂu¨sse
In den bisherigen Betrachtungen wurden signalvera¨ndernde Einﬂu¨sse wie Energie-
dissipation wa¨hrend der Ausbreitung, Energiedissipation durch nicht-instantane
Druckgenerierung, akustische Nichtlinearita¨ten des Mediums oder Diﬀraktion der
Drucktransiente nicht beru¨cksichtigt. Jedoch zeigt bereits die Simulation der
Drucktransienten in Abb. 3.3, dass wa¨hrend der Ausbreitung deutliche A¨nderun-
gen im Signalverlauf auftreten ko¨nnen.
Theoretische Untersuchungen von Gusev [Gus 92] haben gezeigt, dass ein domi-
nanter Einﬂuss der Schalldissipation auf die optoakustische Transiente erst bei
Frequenzen im Hyperschallbereich ab 10 GHz auftritt. Diese Frequenzen liegen
deutlich außerhalb des in dieser Arbeit verwandten Frequenzbereiches. Daher ist
kein die Signalform vera¨ndernder Einﬂuss durch Da¨mpfung der akustischen Tran-
sienten zu erwarten. Auch Signalvera¨nderungen durch akustische Nichtlinearita¨ten
des Mediums ko¨nnen vernachla¨ssigt werden. So a¨ndert sich z.B. die Schallgeschwin-
digkeit in Abha¨ngigkeit des Druckes nur um wenige Promille fu¨r Dru¨cke weniger
bar, wie sie im Rahmen dieser Arbeit auftreten.
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In den folgenden Abschnitten werden daher die relevanten, die Signalform
vera¨ndernden Einﬂu¨sse betrachtet. Dies sind die Laserpulsdauer, die fu¨r eine in-
stantane Druckgenerierung notwendig ist, sowie der Abstand zwischen Druckquelle
und -detektor.
3.4.1 Einﬂuss der Laserpulsdauer
Fu¨r einen zeitlich deltafo¨rmigen Laserpuls kann von einer instantanen Erwa¨rmung
des Gewebes bei der Absorption ausgegangen werden. Diese ﬁndet schneller statt
als die einsetzende Druckausbreitung oder Wa¨rmeleitung. Daher kann ein Ener-
gieverlust aus der optisch erwa¨rmten Zone durch diese Prozesse ausgeschlossen
werden. Bei einer zeitlich la¨ngeren Laserpulsdauer τL ﬁndet entsprechend eine zeit-
liche Verla¨ngerung der Erwa¨rmung statt. Die Zeit, fu¨r die eine Vernachla¨ssigung
der Energieverluste durch einsetzende Wa¨rmeleitung erlaubt ist, kann mit Hilfe
der bereits in Gl. 2.1 aufgefu¨hrten thermischen Relaxationszeit τtherm abgescha¨tzt
werden. Sie beschreibt die Zeit, bei der die Wa¨rmediﬀusionsla¨nge den Rand der
optisch erwa¨rmten Zone erreicht und somit die deponierte Wa¨rme aus dem Volu-
men herausdiﬀundiert. Nach Abb. 3.5 existieren dabei zwei Mo¨glichkeiten fu¨r die
charakteristische Gro¨ße der optisch erwa¨rmten Zone. Diese ha¨ngt von dem Strahl-
durchmesser D und der optischen Eindringtiefe µ−1eff ab. Hierdurch ergeben sich fu¨r
die thermische Relaxationszeit zwei Fa¨lle:
τtherm =


1
4κµeff
1
µeff
< D
D2
4κ
D < 1
µeff
(3.19)
Um einen Energieverlust durch Wa¨rmediﬀusion ausschließen zu ko¨nnen, muss so-
mit die Laserpulsdauer τL kurz sein gegenu¨ber der thermischen Relaxationszeit
τtherm. Die Erfu¨llung dieses Kriteriums nennt man ”
thermal conﬁnement“ (Wa¨rme-
einschlussbedingung). Fu¨r die in dieser Arbeit vorliegenden Bestrahlungsdurch-
messer von 600 µm an der Oberﬂa¨che der Sklera und bedingt durch die Streuung
von ∼1,3 mm im zilia¨ren Pigmentepithel sowie einem typischen Absorptionskoef-
ﬁzienten des Pigmentepithels von 100 cm−1 liegt der erste Fall (1/µeff < D) vor.
Hiermit ergibt sich eine thermische Relaxationszeit von ∼10 ms, die durch die
Laserpulsdauer zu unterschreiten ist.
Ebenso wie durch Wa¨rmediﬀusion kann wa¨hrend der Bestrahlung ein Energiever-
lust durch die Ausbreitung akustischer Transienten erfolgen. Eine Vernachla¨ssigung
dieses Eﬀektes kann erfolgen, wenn das so genannte
”
stress conﬁnement“ (Druck-
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Abbildung 3.5: Unterschiedliche, mo¨gliche Bestrahlungsgeometrien in Abha¨ngigkeit
vom Strahldurchmesser D und der optischen Eindringtiefe µ−1eff . Links: Der Strahl-
durchmesser ist klein gegenu¨ber der optischen Eindringtiefe. Rechts: Die optische
Eindringtiefe ist klein im Vergleich zum Strahldurchmesser.
einschlussbedingung) erfu¨llt ist. Sie ist analog zum thermal conﬁnement gegeben
durch eine akustische Relaxationszeit τaku, die gro¨ßer sein muss als die Laserpuls-
dauer. Die akustische Relaxationszeit gibt die Zeit an, die die erzeugte Druckwelle
beno¨tigt, um die Strecke einer optischen Eindringtiefe zu durchqueren. Fu¨r sie
ergeben sich die zwei Fa¨lle:
τaku =


1
c0µeff
1
µeff
< D
D
c0
D < 1
µeff
(3.20)
Fu¨r die oben betrachteten Parameter des Bestrahlungsdurchmessers und der op-
tischen Eindringtiefe ergibt sich eine akustische Relaxationszeit von 66 ns.
Eine maximale Eﬃzienz der Umsetzung der absorbierten Energie in Druck erha¨lt
man, wenn die Verluste durch entweichende thermische und akustische Energie
wa¨hrend der Laserpulsdauer vernachla¨ssigbar sind. Es mu¨ssen also sowohl stress
conﬁnement als auch thermal conﬁnement erfu¨llt sein. In Abb. 3.6 sind fu¨r eine
Abscha¨tzung der erforderlichen Laserpulsdauern die akustischen und thermischen
Relaxationszeiten in Abha¨ngigkeit vom optischen Absorptionskoeﬃzienten aufge-
tragen. Man erkennt, dass die thermische Relaxationszeit um mehrere Gro¨ßenord-
nungen u¨ber der akustischen Relaxationszeit liegt. Bei einer Erfu¨llung des stress
conﬁnements ist daher auch immer das thermal conﬁnement erfu¨llt. Fu¨r die in
dieser Arbeit typischen Absorptionskoeﬃzienten von bis zu 150 cm−1 ergibt sich
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Abbildung 3.6: Thermische und akustische Relaxationszeiten zur Erfu¨llung von ther-
mal und stress conﬁnement in Abha¨ngigkeit vom Absorptionskoeﬃzienten aus [Loh 98].
hieraus, dass Laserpulsdauern unterhalb 50 ns verwandt werden mu¨ssen. In diesem
Fall kann von einer instantanen Druckgenerierung ausgegangen werden.
Die Abha¨ngigkeit des erzeugten Drucksignals von der Pulsdauer ﬁndet sich auch
bei der akustischen Wellenla¨nge λaku wieder. Unter Erfu¨llung des stress conﬁne-
ments betra¨gt sie das Doppelte der optischen Eindringtiefe, ansonsten das Dop-
pelte der innerhalb der Laserpulsdauer zuru¨ckgelegten Wegstrecke [Sig 86]:
λaku =


2
µeff
τL < τaku
2c0τL τaku < τL
(3.21)
Mit einem optischen, eﬀektiven Abschwa¨chungskoeﬃzienten von 100 cm−1 ergibt
sich bei Einhaltung des stress conﬁnements eine akustische Wellenla¨nge λaku von
0,2 mm. Mit einer Schallgeschwindigkeit c0 von 1500 m/s ergibt sich nach f =
c0/λaku eine obere Grenzfrequenz des akustischen Spektrums im Ultraschallbereich
von 7,5 MHz.
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3.4.2 Nah- und Fernfeld
Im Folgenden soll der Einﬂuss der ra¨umlichen Ausbreitung der Anfangsdruckver-
teilung nach Gl. 3.15 auf die Signalform dargestellt werden. Abb. 3.7 zeigt die
berechnete Ausbreitung einer typischen, laserinduzierten Druckverteilung zu ver-
schiedenen Zeiten. Diese unterschiedlichen Ausbreitungszeiten entsprechen u¨ber
die Schalllaufzeit unterschiedlichen Absta¨nden des Detektionsortes von der An-
fangsdruckverteilung. Die Anfangsdruckverteilung bei t = 0 wurde mit einem
homogenen Strahlproﬁl von 1 mm Breite mit einer Pulsenergie von 10 mJ un-
ter Erfu¨llung des stress conﬁnements in einem homogenen Absorber erzeugt. Der
Absorptionskoeﬃzient betra¨gt 19 cm−1. Als Schallgeschwindigkeit ist die Schall-
geschwindigkeit von Wasser mit 1500 m/s gewa¨hlt.
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Abbildung 3.7: Vera¨nderungen der Form einer Drucktransiente wa¨hrend der zeitlichen
Ausbreitung aus [Hil 99]. Der Absorptionskoeﬃzient betra¨gt 19 cm−1. Zur Druckgene-
rierung wurde ein homogenes Strahlproﬁl mit 1 mm Durchmesser gewa¨hlt. Im Nahfeld
bis 0,66 µs ﬁnden keine Signalvera¨nderungen statt. Im Fernfeld bei 1,95 µs wird die
zeitliche Ableitung der Anfangsdruckverteilung detektiert.
Fu¨r Zeiten, bei denen der Integrationsradius c0t in Gl. 3.15 kleiner ist als der
Strahldurchmesser, erha¨lt man eine Druckausbreitung, die der Druckausbreitung
einer ebenen Welle entspricht. Dies triﬀt in Abb. 3.7 fu¨r Zeiten bis 0,66 µs zu.
Detektoren, die in einem Abstand bis zu 1 mm von der urspru¨nglichen Druck-
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verteilung entfernt wa¨ren, wu¨rden dementsprechend ein Signal detektieren, dass
keinem signalvera¨ndernden Einﬂuss wa¨hrend der Laufzeit unterlag. Dieser Detek-
tionsbereich ist das akustische Nahfeld.
Fu¨r gro¨ßere Zeiten, in der Abbildung von 0,7 bis 1,2 µs, zeigt sich der Einﬂuss des
Randes der Druckverteilung. Bei diesen gro¨ßeren Absta¨nden des Detektionsortes
vom Ort der Druckentstehung tritt eine U¨berlagerung der Druckanteile ebener
Wellen mit Anteilen, die am Rand der Druckverteilung entstehen, auf. Dies fu¨hrt
zu einer Vera¨nderung der Signalform, die auch negative Anteile enthalten kann.
Fu¨r sehr große Zeiten (1,9 µs) geht das Signal in die zeitliche Ableitung der An-
fangsdruckverteilung u¨ber. In diesem Fall ﬁndet eine Detektion im akustischen
Fernfeld statt. Die U¨bergangsgrenze zum Fernfeld ist deﬁniert als [Sig 86]:
zF =
D2
4λaku
. (3.22)
Dies gilt unter der Voraussetzung, dass das stress conﬁnement erfu¨llt ist und der
StrahlradiusD zur Erzeugung der Anfangsdruckverteilung gro¨ßer ist als die akusti-
sche Wellenla¨nge λaku. Fu¨r die am Ziliarko¨rper des Auges detektierten Drucktran-
sienten erfolgt eine Detektion durch die Sklera in einer Entfernung von 1-1,5 mm.
Das Fernfeld fu¨r eine im zilia¨ren Pigmentepithel generierte Drucktransiente mit ei-
nem bestrahlten Durchmesser von 1,3 mm und einer akustischen Wellenla¨nge von
0,2 mm beginnt erst in einer Entfernung von 2,1 mm. Daher ﬁndet eine Detektion
weder im Nah- noch im Fernfeld statt.
In Abb. 3.8 ist der Einﬂuss des Strahlproﬁls auf das detektierte Signal dargestellt.
Durch die unterschiedlichen Ausformungen des Randbereiches der generierten An-
fangsdruckverteilung entstehen verschiedene Abweichungen von der Ausbreitung
einer ebenen Welle. Die Druckgenerierung erfolgt in einem homogenen Absorber
mit einem Absorptionskoeﬃzienten von 19 cm−1. Der Detektor ist fu¨r alle Strahl-
proﬁle am selben Ort bei z = −0, 1 cm platziert. Aus Gru¨nden der besseren Ver-
gleichbarkeit sind die Drucktransienten normiert.
Fu¨r ein homogenes
”
Flat-Top“-Proﬁl erha¨lt man ein Drucksignal, das einer ebenen
Welle entspricht. Es zeigt einen Abfall gema¨ß der absorbierten Energiedichte nach
dem Lambert-Beerschen-Gesetz. Bei schmaleren Einstrahlungen eines solchen Pro-
ﬁls, bei denen sich der Einﬂuss der Randbereiche bemerkbar macht, kommt es zu
einem starken Signalabfall. Dieser entsteht, sobald die Kugeloberﬂa¨che, u¨ber die
das Drucksignal nach Gl. 3.15 integriert wird, den Randbereich schneidet. Die-
se steil abfallenden Flanken des Strahlproﬁls fu¨hren im zeitlichen Drucksignal zu
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Abbildung 3.8: Einﬂuss des ra¨umlichen Laserstrahlproﬁls auf die detektierten Druck-
transienten aus [Hil 99]. Die Detektion der Transienten ﬁndet fu¨r alle Strahlproﬁle am
selben Ort statt. Durch den Einﬂuss der Randbereiche der erzeugten Anfangsdruckver-
teilungen kommt es zu Abweichungen vom Signal einer ebenen Welle. Der verwandte
Absorptionskoeﬃzient betra¨gt 19 cm−1, die Schallgeschwindigkeit 1500 m/s. Die Signale
sind zur Vergleichbarkeit normiert.
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negativen Signalamplituden. Das mit einem gaußfo¨rmigen Strahlproﬁl generierte
Drucksignal weicht zu allen Zeiten von dem einer ebenen Welle ab. Bei der Detek-
tion beﬁndet man sich daher immer außerhalb des akustischen Nahfeldes.
Die Signala¨nderung wa¨hrend der Ausbreitung beim U¨bergang vom akustischen
Nah- zum Fernfeld wird als Diﬀraktion bezeichnet. Aufgrund der starken Streu-
ung von biologischem Gewebe ist u¨blicherweise bereits die Anfangsdruckverteilung
stark verbreitert. Dies kann zusammen mit der Diﬀraktion des Signals dazu fu¨hren,
dass zwei Schichten mit geringem Abstand nicht mehr axial aufgelo¨st detektierbar
sind.
3.5 Koagulationsbedingte Signalvera¨nderungen
In diesem Abschnitt werden die Signalvera¨nderungen diskutiert, die sich aufgrund
der Koagulation des Gewebes ergeben ko¨nnen. Diese beruhen dabei vor allem auf
der Zunahme der Temperatur im Gewebe wa¨hrend des Koagulationsprozesses. Die-
se Temperaturzunahme fu¨hrt nach Abschnitt 2.1 zu Gewebsvera¨nderungen. Diese
A¨nderungen ko¨nnen struktureller Art sein, indem sie z.B. den Wassergehalt des
Gewebes vera¨ndern. Sie ko¨nnen aber auch A¨nderungen der optischen Eigenschaf-
ten hervorrufen.
Bei einer A¨nderung des Absorptionskoeﬃzienten µa a¨ndert sich neben der Ampli-
tude der Drucktransiente nach Gl. 3.1 auch dessen Breite, da der Absorptionskoef-
ﬁzient auch den eﬀektiven Abschwa¨chungskoeﬃzienten beeinﬂusst. Eine A¨nderung
des Streukoeﬃzienten µs fu¨hrt hingegen u¨ber den eﬀektiven Abschwa¨chungskoef-
ﬁzienten nur zu einer Vera¨nderung der Breite des Signals. Diese Aussagen gelten
jedoch nur, solange es sich um ein homogenes Gewebe handelt. Bei einer Zusam-
mensetzung des Gewebes aus mehreren Schichten haben Vera¨nderungen der opti-
schen Eigenschaften Auswirkungen auf die Lichtverteilung in den unteren Schich-
ten. Dabei ko¨nnen sich diese Eﬀekte aufheben. Beispielsweise kann ein durch Ko-
agulation ansteigender Streukoeﬃzient in einer oberen Schicht zu einer verringer-
ten Strahlungsdichte in den unteren Schichten fu¨hren. Ein gleichzeitig ansteigender
Absorptionskoeﬃzient in der unteren Schicht kann jedoch dazu fu¨hren, dass das
detektierte Drucksignal unvera¨ndert bleibt.
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3.5.1 Abha¨ngigkeit der Drucktransiente von der Tempera-
tur
Bei der Koagulation von Gewebe kann durch die erhebliche Temperaturerho¨hung
der thermische Expansionskoeﬃzient β nicht mehr als konstant angenommen wer-
den. Da der thermische Expansionskoeﬃzient im Gru¨neisen-Koeﬃzienten Γ nach
Gl. 3.2 enthalten ist, a¨ndert sich hierdurch die Eﬃzienz der Umsetzung der absor-
bierten Energie in Druck.
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Abbildung 3.9: Anstieg der optoakustischen Signalamplitude mit der Temperatur aus
[Lar 00]. Die Generierung der optoakustischen Transienten erfolgte in Kaninchenleber
wa¨hrend der Erwa¨rmung von 22 auf 47oC.
Mehrere Untersuchungen zur Temperaturabha¨ngigkeit der optoakustischen Transi-
enten an biologischem Gewebe haben einen Anstieg der optoakustischen Signalam-
plitude gezeigt [Lar 00], [Ese 99]. Die experimentellen Untersuchungen bisheriger
Arbeiten beschra¨nkten sich jedoch auf Temperaturerho¨hungen bis 55 oC. Bei wei-
teren Temperaturerho¨hungen ist jedoch ein noch gro¨ßerer Einﬂuss vor allem auf
die optischen Eigenschaften zu erwarten.
Abb. 3.9 zeigt den Anstieg der optoakustischen Amplitude in Abha¨ngigkeit von
der Temperatur. Die optoakustischen Transienten wurden wa¨hrend der Erwa¨rmung
von Kaninchenleber auf Temperaturen bis 47oC erzeugt. Beim Abku¨hlen ist der
Eﬀekt reversibel, die optoakustische Amplitude sinkt. Dies ist allerdings nur zutref-
fend, solange keine Gewebsdenaturierung eingesetzt hat, die zu einer vollsta¨ndigen
A¨nderung der optischen, thermischen und mechanischen Eigenschaften des Gewe-
bes fu¨hren kann.
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Nach Gl. 3.1 geht der Gru¨neisen-Koeﬃzient linear in die generierte optoaku-
stische Signalamplitude ein. Daher la¨sst sich der Anstieg aus Abb. 3.9 vor al-
lem auf die A¨nderung des Gru¨neisen-Koeﬃzienten zuru¨ckfu¨hren. Fu¨r die A¨nde-
rung des Gru¨neisen-Koeﬃzienten existieren verschiedene empirische Darstellungen
[Pal 96a], [Tuc 00]. Nach Paltauf [Pal 96a] la¨sst er sich fu¨r einen Temperaturbe-
reich bis nahe 300 0C fu¨r Wasser darstellen durch:
Γ(T ) = Γ0 + Γ1T + Γ2T
2 + Γ3T
3 + Γ4T
4. (3.23)
Hierbei sind die Konstanten Γn bestimmt als:
Γ0 = −3, 52 · 10−2, Γ1 = 8, 38 · 10−3 oC−1, Γ2 = −4, 91 · 10−5 oC−2
Γ3 = 1, 36 · 10−7 oC−3, Γ4 = −1, 72 · 10−10 oC−4.
Abb. 3.10 stellt diesen Anstieg des Gru¨neisen-Koeﬃzienten fu¨r Wasser im Tempe-
raturbereich von 20 bis 60 oC dar. Neben dem Verlauf nach Gl. 3.23 ist auch der
Verlauf nach Tuchin [Tuc 00] eingezeichnet. Beide Darstellungen fu¨r den Anstieg
des Gru¨neisen-Koeﬃzienten zeigen einen gleichma¨ßigen Anstieg in Abha¨ngigkeit
von der Temperatur.
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Abbildung 3.10: Anstieg des Gru¨neisen-Koeﬃzienten fu¨r Wasser bei Temperatur-
erho¨hung von 20 auf 60 Grad Celsius nach [Tuc 00] und [Pal 96a].
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3.5.2 Abha¨ngigkeit der Drucktransiente vomWassergehalt
des Gewebes
Bei der Einstrahlung großer Energiedichten wa¨hrend des Koagulationsprozesses ist
mit einem Austrocknen der oberen Gewebsschichten zu rechnen. Hierdurch ist eine
deutliche A¨nderung der optischen Eigenschaften zu erwarten. Die Untersuchungen
von Chambettaz [Cha 92] an Rinderarterien lassen hierfu¨r bereits Ru¨ckschlu¨sse zu.
Abb. 3.11 zeigt die A¨nderungen der Transmission und Reﬂexion einer Rinderarte-
rie bei 633 nm Wellenla¨nge in Abha¨ngigkeit vom Gewichtsverlust bei Lagerung an
Luft. Aufgrund der geringen eingestrahlten Leistung von 1,4 mW ist von keiner
Erwa¨rmung und damit Vera¨nderung des Gewebes durch Koagulation auszugehen.
Der Gewichtsverlust beruht auf der Austrocknung der Probe, also dem Verlust
des im Gewebe vorhandenen Wassers. Ab einem Gewichtsverlust von ∼130 mg
erfolgt ein nahezu instantaner Anstieg der Transmission und ein Sinken der Re-
ﬂexion. Daher scheint die Dehydrierung des Gewebes deutliche Auswirkungen auf
die optischen Eigenschaften insbesondere den Streukoeﬃzienten zu haben.
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Abbildung 3.11: Reﬂexions- und Transmissiona¨nderungen einer Rinderarterie durch
Gewichtsverlust bei Lagerung an Luft nach [Cha 92]. Die Messungen erfolgten bei 633 nm
Wellenla¨nge. Es ist bei U¨berschreiten eines Gewichtsverlustes von 130 mg eine deutliche
A¨nderung in den optischen Eigenschaften erkennbar.
Ein a¨hnliches Verhalten mit erho¨hter Transmission bei Dehydrierung durch osmo-
tisch aktive Reagentien zeigen auch die Untersuchungen von Tuchin an Sklerapro-
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ben [Bak 95], [Tuc 97]. Wa¨hrend der Koagulation auftretende Vera¨nderungen der
oberﬂa¨chlichen Gewebsschichten durch Austrocknen lassen somit eine A¨nderung
der Lichtverteilung und damit der Druckgenerierung auch in den tiefer liegenden
Gewebsschichten erwarten.
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Kapitel 4
Piezoelektrische Druckdetektion
Dem Detektionsmechanismus fu¨r die Druckmessungen in dieser Arbeit liegt der
piezoelektrische Eﬀekt zugrunde. Er beschreibt die Umsetzung von mechanischer
Energie durch Druck- oder Zugspannung in elektrische Energie. Die wesentlichen
Grundlagen des piezoelektrischen Eﬀekts werden in Abschnitt 4.1 erla¨utert. Die
fu¨r die Detektoren verwandte PVDF-Folie als drucksensitives Element sowie weite-
re piezoelektrische Materialien werden vergleichend in Abschnitt 4.2 beschrieben.
Aufgrund ihrer Struktur besitzen sa¨mtliche piezoelektrischen Materialien auch py-
roelektrische Eigenschaften. Diese werden in Abschnitt 4.3 dargestellt und sind fu¨r
die Detektorkonstruktion in Kapitel 5 von großer Bedeutung.
4.1 Piezoelektrischer Eﬀekt
Der piezoelektrische Eﬀekt wurde 1880 von J. und P. Curie an Quarz entdeckt
[Cur 80]. Der praktische Einsatz erfolgte jedoch erst 1917 durch P. Langevin bei
einem Sonargera¨t auf Quarzbasis [Lan 17]. Langevin beobachtete bei einigen kris-
tallinen Materialien eine spontane Polarisation entlang einer Kristallachse. Dieses
ferroelektrische Verhalten war lange Zeit nur fu¨r Materialien wie Quarz oder Ro-
chellesalz bekannt. Erst durch die Entdeckung von Bariumtitanat (BaTiO3) und
Bleizirkonattitanat (PZT) 1947 konnten Anwendungen des piezoelektrischen Ef-
fektes in der zersto¨rungsfreien Materialpru¨fung mit Ultraschall entwickelt werden.
Dabei nutzte man die Entdeckung, dass diese Materialien bei Polung durch ein
elektrisches Feld piezoaktiv werden. Der starke piezoelektrische Eﬀekt in Polyvi-
nylidenﬂuorid (PVDF), das in dieser Arbeit verwandt wird, wurde erst 1969 von
Kawai beobachtet [Kaw 69].
55
56 Piezoelektrische Druckdetektion
x
Si
+
O
-
-
-
O
O
Si Si
+ +
x
Si
+
O
-
-
-
O
O
Si Si
+ +
x
Si
+
O
-
-
-
O
O
Si Si
+ +
Abbildung 4.1: Prinzip des piezoelektrischen Eﬀekts am Beispiel eines Quarzkristalls.
Durch Druck bzw. Zug kommt es zu Ladungsverschiebungen im Kristall (Mitte bzw.
rechts) nach [Kut 88].
Beim piezoelektrischen Eﬀekt entsteht durch eine mechanische Deformation wie
z.B. ein Stauchen oder Dehnen des Materials eine elektrische Polarisation. D.h.
bei einem Kurzschluss der Elektroden auf den Oberﬂa¨chen des Materials erzeugt
die Polarisation eine Inﬂuenzladung in den Elektroden. Abb. 4.1 zeigt diese Ver-
schiebung bei Einwirken von Druck oder Zug am Beispiel von Quarz. Die Ursache
hierfu¨r liegt in einer Asymmetrie der Materialstruktur, so dass elektrische Dipolmo-
mente entstehen ko¨nnen. Analog zur Entstehung von Ladungen durch Deformation
kann umgekehrt bei Anlegen einer Spannung an das piezoelektrische Material eine
A¨nderung der Dicke erfolgen. Dieser Eﬀekt ist als umgekehrter piezoelektrischer
Eﬀekt oder Elektrostriktion bekannt.
Die Umsetzung von mechanischer in elektrische Energie kann dabei u¨ber die
piezoelektrische Ladungskonstante d als linearer Zusammenhang von mechani-
scher Spannung σ und erzeugter elektrischer Verschiebung D beschrieben werden
[Kut 88]:
D = dσ +  E. (4.1)
Dabei ist  die Dielektrizita¨tskonstante des Materials und E die elektrische
Feldsta¨rke. Allgemein ist der Wirkungsgrad der Umsetzung der Energien inein-
ander durch die vorliegenden dissipativen Eﬀekte beschra¨nkt. Dies sind fu¨r den
Fall des piezoelektrischen Eﬀektes pyroelektrische und thermoelastische Eﬀekte,
bei denen Wa¨rme in elektrische Energie bzw. mechanische Deformation u¨bergeht.
Die pyroelektrischen Eﬀekte werden eingehender in Abschnitt 4.3 beschrieben.
Diese drei Klassen von Kopplungseﬀekten - pyroelektrisch, piezoelektrisch und
thermoelastisch - und ihre Verknu¨pfung durch Materialkonstanten sind im
Heckmann-Diagramm in Abb. 4.2 dargestellt. In ihm sind an den a¨ußeren Ecken die
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Abbildung 4.2: Heckmann-Diagramm zur Darstellung der Verknu¨pfung unterschied-
licher Materialkonstanten aus [Loh 98].
intensiven Zustandsgro¨ßen Druck p, Temperatur T und Feldsta¨rke E dargestellt,
die von der Teilchenzahl unabha¨ngig sind. An den inneren Ecken stehen die von der
Teilchenzahl abha¨ngigen, extensiven Gro¨ßen Deformation dV/V , Entropie s und
Flussdichte bzw. Verschiebung D. Die Verbindungslinien zwischen gleichgelegenen
Ecken stellen dabei die Haupteﬀekte dar, zwischen nicht gleichgelegenen Ecken die
Kopplungseﬀekte. Die Umsetzung zweier Gro¨ßen bzw. Energieformen erfolgt u¨ber
die Materialkonstanten. Fu¨r die Haupteﬀekte sind dies der Elastizita¨tsmodul Eij
fu¨r die mechanischen, die Dielektrizita¨tszahl  fu¨r die elektrischen und die speziﬁ-
sche Wa¨rmekapazita¨t CW fu¨r die thermischen Gro¨ßen. Fu¨r die Kopplungseﬀekte
sind die Materialkonstanten der bereits in Kapitel 3 erwa¨hnte Volumenexpansi-
onskoeﬃzient β fu¨r den thermoelastischen Prozess sowie der pyroelektrische La-
dungstensor kij und der piezoelektrische Ladungstensor dij. Dieser piezoelektrische
Ladungstensor wird im Folgenden na¨her betrachtet.
Um die drei Komponenten des elektrischen Verschiebungsvektors D mit den sechs
Komponenten des Spannungstensors σ verknu¨pfen zu ko¨nnen, sind fu¨r den La-
dungstensor dij 18 Komponenten notwendig. Dabei gibt i die Richtung der erzeug-
ten elektrischen Verschiebung an und j die Richtung des mechanischen Druckes. Da
in dieser Arbeit praktisch nur der Fall einer Dickena¨nderung entlang der z-Achse
relevant ist, wird im Folgenden nur von der Betrachtung der d33-Komponente zur
Charakterisierung der Materialeigenschaften ausgegangen. Diese Ladungskonstan-
te liegt dabei u¨blicherweise im Bereich einiger pC/N, kann jedoch fu¨r wenige Ma-
terialien bis zu 1 nC/N erreichen [Whe 97]. Die fu¨r die Kopplung von elektrischer
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Verschiebung und elektrischem Feld verantwortliche Dielektrizita¨tskonstante  ist
ebenfalls materialabha¨ngig und kann Werte zwischen 4,5 und 1700 fu¨r piezoelektri-
sche Materialien erreichen [Ses 81]. Im folgenden Abschnitt erfolgt eine ausfu¨hrli-
che Darstellung dieser Gro¨ßen fu¨r PVDF und vergleichbare, fu¨r die optoakustische
Tomographie einsetzbare Materialien.
4.2 Piezoelektrische Detektormaterialien
Polyvinylidenﬂuorid (PVDF) ist ein thermo-
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Abbildung 4.3: Struktur des
piezoelektrischen Polymers PVDF.
Oben: α-Phase mit unterschiedlich
ausgerichteten Dipolmomenten.
Unten: β-Phase mit maximalem
Dipolmoment pro Einheitszelle.
plastisches, chemisch sehr besta¨ndiges Poly-
mer aus einer sich wiederholenden Anordnung
von (CH2–CF2)-Bausteinen. Aufgrund seiner
semi-kristallinen Struktur kann es in zwei Pha-
sen vorliegen: Der nicht polaren α-Phase, die
keine oder nur schwache Piezoaktivita¨t zeigt,
und der polaren β-Phase, die starke Piezoak-
tivita¨t zeigt. Durch eine Polarisation wa¨hrend
des Herstellungsprozesses kann eine Orientie-
rung in der β-Phase erfolgen. Dabei wird das
Polymer oberhalb der Curie-Temperatur von
80 - 110 oC mechanisch um etwa das Fu¨nﬀa-
che gestreckt und in einem starken elektrischen
Feld von bis zu 10 kV/cm polarisiert [Ses 81],
[Kaw 69]. Hierdurch kommt es zu einer Aus-
richtung der Fluor- und Wasserstoﬀatome und
einem maximalen Dipolmoment pro Einheitszelle. Es entsteht eine permanente
elektrische Polarisation von einigen µC/cm2. Der Eﬀekt der Polarisation hebt
sich bei erneutem U¨berschreiten der Curie-Temperatur wieder auf. Abb. 4.3 zeigt
die Struktur und die auftretenden Dipolmomente der beiden PVDF-Phasen. In
Tab. 4.1 sind die wesentlichen Eigenschaften verschiedener piezoelektrischer De-
tektormaterialien im Vergleich zu der verwandten PVDF-Folie aufgefu¨hrt.
Aus den Gro¨ßen in Tab. 4.1 la¨sst sich die Auswahl von PVDF als Detektormaterial
fu¨r die in Kap. 5 beschriebenen Detektoren ableiten. Dabei ist eine wichtige Gro¨ße
fu¨r die Auswahl des Detektormaterials die akustische Impedanz
Zak = ρ0 c0
[
kg m−2s−1
]
. (4.2)
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Tabelle 4.1: Materialeigenschaften der verwandten PVDF-Folie und verschiedener wei-
terer piezoelektrischer Materialien aus [Kut 88], [Sol 92] und [Ora 00].
Material PVDF Lithiumniobat PZT Quarz
Dichte ρ [103 kg/m3] 1,78 4,70 7,75 2,65
Schallgeschwindigkeit 2200 7320 4350 5700
c0 [m/s]
piezoelektrische Konstante
d33 [pC/N] 17,5 ± 1,75 9,2 374,0 2,3
g33 [Vm/N] 0,17 ± 0,017 0,23 0,025 0,058
relative Dielektrizita¨ts- 11 ± 1 29 1700 4,6
zahl r
Curie-Temperatur TC [oC] 110 1200 365 576
akustische Impedanz 3,91 34,4 33,7 15,1
[106kg/(m2s)]
Durch die Wahl einer a¨hnlichen akustischen Impedanz wie der des zu untersuchen-
den Gewebes wird eine optimale Anpassung der Einkopplung der Ultraschalltran-
sienten erreicht und somit Reﬂexionen an den Grenzﬂa¨chen vermieden. Fu¨r PVDF
betra¨gt die akustische Impedanz ZPVDF 3,91·106 kg/(m2s). Damit liegt sie in der
gleichen Gro¨ßenordnung wie die von Weichgewebe (1,3-1,6·106 kg/(m2s)) bzw. von
Wasser (1,48·106 kg/(m2s)). Die akustischen Impedanzen der anderen piezoelek-
trischen Detektormaterialien liegen im Vergleich hierzu mit Werten von
ZLi = 34, 4 · 106 kg/(m2s), ZPZT = 33, 7 · 106 kg/(m2s) und ZQuarz = 15, 1 ·
106 kg/(m2s) um mindestens den Faktor 10 daru¨ber, so dass eine nicht optimale
akustische Ankopplung des Detektors an das Gewebe erfolgen wu¨rde.
Aus dem Verha¨ltnis von Schallgeschwindigkeit c0 und Dicke des Elements l ergibt
sich die obere detektierbare Grenzfrequenz fmax. Aufgrund der geringen Dicke der
verwandten PVDF-Folie von nur 9 µm ergibt sich nach [Ora 00] mit
fmax = 0, 44
c0
l
(4.3)
fu¨r die Verringerung der Amplitude auf -3 dB eine Grenzfrequenz von 108 MHz.
Die Anstiegszeit der Folie ist deﬁniert als die Zeit, innerhalb der die Transiente das
Piezoelement durchquert. Mit einer Schallgeschwindigkeit von 2200 m/s fu¨r PVDF
und einer Dicke von 9 µm ergibt sich diese fu¨r die verwandte Folie zu 4,1 ns. Sie ist
dabei ein Maß fu¨r die axiale Auﬂo¨sung. Mit einer angenommenen Schallgeschwin-
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digkeit von 1500 m/s im Gewebe ergibt sich mit obigem Wert der Anstiegszeit eine
theoretische axiale Auﬂo¨sung einer Schallquelle von 6,15 µm. Prinzipiell erlauben
piezoelektrische Materialien mit einer ho¨heren Schallgeschwindigkeit dickere De-
tektorelemente bei vergleichbarer Auﬂo¨sung. Aufgrund der kristallinen Strukturen
von Lithiumniobat, PZT oder Quarz ist deren Herstellung mit Dicken um 50 µm
jedoch problematisch.
Ein weiterer Punkt fu¨r die Wahl von PVDF als Detektormaterial ist die hohe
mechanische Belastbarkeit der Folien. Sie zeichnet sich vor allem durch eine ho-
he Flexibilita¨t und Widerstandsfa¨higkeit mit einer lateralen Zerreißspannung von
∼180 MPa aus. Diese liegt somit in einer a¨hnlichen Gro¨ßenordnung wie von Kno-
chen oder Haaren und damit um einen Faktor 10 u¨ber der von biologischem Weich-
gewebe [Duc 90]. Dasselbe gilt fu¨r das Elastizita¨tsmodul in Dickenrichtung mit
einem Wert von ∼2000 MPa, der noch einmal um eine Gro¨ßenordnung ho¨her liegt.
Aufgrund dieser hohen Zerreißfestigkeit eignen sich PVDF-Folien hervorragend fu¨r
einen Einsatz in der optoakustischen Tomographie.
Daru¨ber hinaus kann mit den Gro¨ßen aus Tab. 4.1 nach Oraevsky [Ora 00] auch
die Kapazita¨t des Piezoelements CD abgescha¨tzt werden zu
CD ≥ 2, 3r0A
c0
fmax = 1, 12
r0A
l
(4.4)
Dabei ist 0 die Dielektrizita¨tszahl im Vakuum und r die relative Dielektrizita¨ts-
zahl. Fu¨r die in dieser Arbeit verwandte PVDF-Folie betra¨gt diese r,PVDF = 11±1.
Hieraus ergibt sich fu¨r eine PVDF-Folie mit 9 µm Dicke und 1 mm2 Fla¨che eine
Kapazita¨t von ∼12 pF. Mit dieser Kapazita¨t kann auch der minimal detektierbare
Druck fu¨r den Fall des spa¨ter beschriebenen Leerlauf-Betriebes abgescha¨tzt werden
zu
pmin =
4, 6fmax
g33co
√
kT0
CD
. (4.5)
Hierbei ist k die Boltzmann-Konstante und T0 die Temperatur des Piezoelementes.
In Gl. 4.5 wirkt sich die mit 2200 m/s relativ geringe Schallgeschwindigkeit in
PVDF nachteilig aus. Aufgrund der deutlich niedrigeren Schallgeschwindigkeit von
PVDF gegenu¨ber Lithiumniobat liegt der minimal detektierbare Druck bei gleicher
Fla¨che und Grenzfrequenz um ungefa¨hr den Faktor 3,6 ho¨her.
Analog zu Gl. 4.5 la¨sst sich auch das Spannungsrauschen in Abha¨ngigkeit von der
Kapazita¨t des Piezoelementes abscha¨tzen zu [Ora 01]:
Unoise = 4, 6
√
kT0
CD
(4.6)
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Abbildung 4.4: Thermisches Spannungsrauschen in piezoelektrischer PVDF-Folie in
Abha¨ngigkeit von der Kapazita¨t des Piezoelementes nach [Ora 01].
Dieses fu¨r das Detektionssystem limitierende Rauschen ist in Abb. 4.4 in Abha¨ngig-
keit von der Kapazita¨t dargestellt. Fu¨r typische Kapazita¨ten von 10 pF ergeben
sich Spannungen von einigen 10 µV.
Bei nicht leitend miteinander verbundenen Elektroden erfolgt keine dielektrische
Verschiebung D und nach Gl. 4.1 folgt hierfu¨r:
E = −d33σ (4.7)
Fu¨r einen Plattenkondensator mit der Fla¨che A und der Kapazita¨t C = 0rA/l
folgt hieraus fu¨r die an der Oberﬂa¨che induzierte Ladung Q wegen E = −Q/A:
Q = d33σA (4.8)
Im Falle einer Druckwelle, also einer sich zeitlich und ra¨umlich schnell a¨ndernden
mechanischen Spannung, la¨sst sich die Ladung beschreiben durch
Q(t) = d33
A
l
∫ l
0
dz p(z, t) = d33A p¯(t) (4.9)
mit p¯(t) als mittlerem auftretenden Druck.
Die gesamte elektronische Konﬁguration der zur Detektion benutzten Anordnung
besteht aus dem piezoelektrischen Drucksensor und einem Oszilloskop sowie einem
Koaxialkabel zur Verbindung dieser beiden Elemente. Der Einﬂuss dieser Anord-
nung ist bei der Umsetzung der Ladung Q in ein Spannungssignal zu beru¨cksich-
tigen. Hierfu¨r werden die Elemente als Parallelschaltung von Einzelkapazita¨ten
gema¨ß Abb. 4.5 betrachtet.
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bzw.
T(t) CPVDF CKabel COszi
Q(t)
ROszi
U(t)
p(t)
Abbildung 4.5: Ersatzschaltbild des Detektionssystems mit den Kapazita¨ten fu¨r den
Detektor, die Kabel und das Oszilloskop. Als Ladungsquelle fungiert das piezoelektrische
Detektorelement.
Die piezoelektrische PVDF-Folie wirkt hier neben ihrer Funktion als Ladungs-
quelle wegen des U¨berlapps der Elektroden auch als Kondensator mit einer
ﬂa¨chenabha¨ngigen Kapazita¨t CFolie von typischerweise einigen pF. Das Koaxialka-
bel weist eine la¨ngenabha¨ngige Kapazita¨t CKabel von 1000 pF/m auf. Die Kapazita¨t
COszi des Oszilloskop betra¨gt 20 pF, wobei zwischen Eingangswidersta¨nden von
50 Ω und 1 MΩ gewa¨hlt werden kann.
Die Gesamtkapazita¨t des Detektorsystems CD betra¨gt dann CD = CPVDF +CKabel+
COszi. Am Oszilloskopeingang erzeugt die Ladungsverschiebung somit eine abfal-
lende Spannung U(t) , die von der Signalfrequenz ω abha¨ngt [Loh 98]
U(t) =
ROszi√
1 + ω2R2OsziC
2
D
I(t). (4.10)
Der Vergleich des Eingangswiderstandes ROszi mit der kapazitiven Impedanz
1/ωCD liefert zwei Spezialfa¨lle fu¨r besonders große bzw. kleine Eingangswi-
dersta¨nde:
• Bei einem sehr kleinen Eingangswiderstand des Oszilloskops ist dieser Ein-
gangswiderstand ROszi deutlich kleiner als die kapazitive Impedanz des Sys-
tems: ROszi  1/ωCD. Dadurch erfolgt die Rekombination der Ladungsver-
schiebung deutlich schneller als der Durchlauf der Drucktransiente. Die de-
tektierte Spannung betra¨gt
U(t) = ROszi
dQ(t)
dt
= ROszid33A
dp¯(t)
dt
. (4.11)
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Damit ist in diesem Fall die detektierte Spannung direkt proportional zur
zeitlichen A¨nderung des Druckes.
• Bei einem Eingangswiderstand des Oszilloskops von 1 MΩ ist der Eingangs-
widerstand deutlich gro¨ßer als die kapazitive Impedanz des Gesamtsystems
ROszi  1/ωCD. In diesem Fall besitzt die Impedanz Z einen rein kapazitiven
Charakter. Die Spannung betra¨gt somit
U(t) =
1
CD
Q(t) =
1
CD
d33A p¯(t) (4.12)
und ist damit direkt proportional zum mittleren Druck p¯. Sie ist fu¨r hohe
Frequenzen nahezu linear. Hierbei kommt es allerdings auf die Betrachtung
der Impedanzunterschiede an, da diese zu unerwu¨nschten Vielfachreﬂexio-
nen fu¨hren ko¨nnen. Reﬂexionen aufgrund der Fehlanpassung der elektrischen
Impedanzen treten vor allem bei der Verwendung la¨ngerer Kabel auf. Dabei
u¨berlagern sich Signal und Reﬂexion, so dass das Signal verzerrt wird. Fu¨r
eine Grenzfrequenz von 250 MHz sollte deshalb eine Kabella¨nge von 20 cm
nicht u¨berschritten werden, um Reﬂexionen zu vermeiden [Loh 98]. Alterna-
tiv ko¨nnen sehr lange Kabel mit einem Eingangswiderstand von 50 Ω oder
ein vorgeschalteter Transimpedanzwandler verwendet werden.
0 100 200 300 400 500
0
20
40
60
80
100
Frequenz [pF]
F
re
q
u
e
n
z
[M
H
z]
Kapazität ]
Fr
eq
ue
nz
[M
Hz
]
U ~ dp/dt
U ~ p 1/ c = 250 
1/ c = 50 
1/ c = 10 
Abbildung 4.6: Grenzbereiche der Frequenzu¨bertragung in Abha¨ngigkeit von der Kapa-
zita¨t des Piezoelements fu¨r verschiedene Eingangswidersta¨nde nach [Loh 98].
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In Abb. 4.6 ist die Frequenz des detektierten Signals in Abha¨ngigkeit von der
Kapazita¨t des Piezoelements aufgetragen. Die Isolinien konstanter Impedanz Z
fu¨r drei verschiedene Widersta¨nde von 10, 50 und 250 Ω sind dabei repra¨sentativ
dargestellt. Daru¨ber hinaus sind die Bereiche, in denen eine direkte Abha¨ngigkeit
der detektierten Spannung vom Druck bzw. von der Ableitung des Druckes gelten,
eingetragen. Fu¨r einen Eingangswiderstand von 50 Ω ist keiner dieser Fa¨lle erfu¨llt.
Bei der Bewertung des optimalen Eingangswiderstandes ist ein Vergleich des zeit-
lichen Verlaufs der Drucktransiente mit dem Verlauf des Laserpulses notwendig.
Bei Laserpulsdauern von 10 - 100 ns ergeben sich im Frequenzspektrum vor allem
Frequenzen im Bereich von 10 - 100 MHz. Im Falle eines Eingangswiderstandes von
50 Ω la¨sst sich mit obigen Gro¨ßen fu¨r die Kapazita¨ten eine Zeitkonstante 1/ROsziCD
von 60 MHz berechnen. Diese liegt in der Gro¨ßenordnung des Laserpulses, so dass
obige Einscha¨tzung mit ROszi  1ωCD nicht erfu¨llt ist. Im Gegensatz hierzu liegt die
Zeitkonstante fu¨r einen Eingangswiderstand von 1 MΩ bei 3 kHz, also im Bereich
obiger Bedingung. Fu¨r die Detektorkonstruktion im folgenden Kapitel bedeutet
dies, dass entweder eine Messung am hochohmigen Eingang mit kurzen Kabeln
oder am niederohmigen Eingang mittels eines Transimpedanzwandlers erfolgen
muss.
Piezokristall
Kurzschlussmodus
CT R=50
OUT
offener (Leerlauf)Modus
C T R=1 M
OUT
Trägermaterial


Abbildung 4.7: Mo¨gliche Betriebsmodi piezoelektrischer Detektoren nach [Ora 00]. Im
Kurzschlussbetrieb (links) wird die Druckwelle an der hinteren Fla¨che des Detektors mit
einem Phasensprung von 180o reﬂektiert. Durch das akustisch angepasste Tra¨germate-
rial (backing) beim Leerlaufbetrieb (rechts) werden diese Reﬂexionen beim Durchlauf der
Druckwelle durch den Detektor vermieden.
Fu¨r die Betrachtung des detektierten Signals sind dabei zwei prinzipielle Beschal-
tungen des piezoelektrischen Elements mo¨glich [Ora 00]. Diese sind in Abb. 4.7
dargestellt. Zum einen ist dies der Kurzschlussbetrieb (short circuit mode). Bei
ihm wird ein relativ dickes Piezoelement verwendet, wodurch nach Gl. 4.3 die
Bandbreite und damit die axiale Auﬂo¨sung beschra¨nkt ist. Durch die Dicke des
Piezoelements erfahren tiefe Frequenzen eine versta¨rkte Diﬀraktion, so dass sich
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eine zusa¨tzliche Signalverzerrung ergeben kann. Außerdem wird die Kapazita¨t des
Gesamtsystems nahezu auf die Kapazita¨t des nachfolgenden Systems aus Leitun-
gen und Oszilloskop reduziert. In diesem Fall muss ein Eingangswiderstand von
50 Ω gewa¨hlt werden. Anders sieht dies im Fall des lastfreien Betriebs aus (open
circuit mode), der im rechten Teilbild von Abb. 4.7 dargestellt ist. Bei ihm ist die
Dicke des Piezoelements kleiner als die Wellenla¨nge der Grenzfrequenz. Dies fu¨hrt
fu¨r große Bandbreiten einiger hundert MHz zu Detektoren mit wenigen µm Dicke.
Wichtig bei dieser Art von Detektor ist eine Da¨mpfung der Resonanzen hoher Fre-
quenzkomponenten innerhalb des Piezoelements durch ein akustisch angepasstes
Tra¨germaterial. Hierdurch erfa¨hrt die Schallwelle an der Grenzﬂa¨che keine Reﬂexi-
on, sondern wird ungesto¨rt transmittiert. Insgesamt fu¨hrt eine akustische Anpas-
sung zu einer Gla¨ttung des Frequenzganges und einer Verbesserung der Linearita¨t
des Detektors. Der große Vorteil des lastfreien Betriebes ist, dass er gegenu¨ber dem
Kurzschlussbetrieb eine 50fach ho¨here Empﬁndlichkeit aufweist [Ora 00]. Dies be-
ruht auf der la¨ngeren Ladungserhaltung im piezoelektrischen Detektor, da u¨ber
einen Eingangswiderstand am Oszilloskop von 1 MΩ gemessen wird. Fu¨r ein De-
tektorelement aus piezoelektrischer PVDF-Folie bietet sich als Tra¨germaterial ein
Block aus unpolarisiertem PVDF an, der u¨ber dieselben mechanischen Eigenschaf-
ten verfu¨gt.
4.3 Pyroelektrischer Eﬀekt
Wie bereits zu Beginn des Kapitels erwa¨hnt, besitzen piezoelektrischen Materialien
auch pyroelektrische Eigenschaften. Dies bedeutet, dass bei Temperatura¨nderun-
gen Ladungsverschiebungen an den Oberﬂa¨chen erfolgen. Es entsteht eine spontane
Polarisation Pspo = D mit der dielektrischen Verschiebung D. Die so entstehende
Ladung Q ist darin deﬁniert durch Q =
∮
dA D.
Eine Wa¨rmezufuhr, die die Temperatur T um den Betrag ∆T erho¨ht, fu¨hrt zu
einer A¨nderung der spontanen Polarisation. Diese A¨nderung dPspo la¨sst sich in eine
wa¨rmeabha¨ngige Komponente und eine thermoelastische Komponente aufteilen
[Ha¨n 96]:
dPspo =
(
∂Pspo
∂p
)
T
dp+
(
∂Pspo
∂T
)
p
dT. (4.13)
Der rein pyroelektrische Anteil, bei dem dp = 0 gilt, ist somit
dPspo =
(
∂Pspo
∂T
)
p
dT = kpdT. (4.14)
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kp ist hierbei der pyroelektrische Koeﬃzient, der fu¨r das verwandte PVDF −27±
6, 75 µC/m2K betra¨gt [Sol 92]. Auch die pyroelektrischen Eigenschaften gehen wie
die piezoelektrischen Eigenschaften oberhalb der Curie-Temperatur verloren. Das
Material zeigt in diesem Fall ein paraelektrisches Verhalten mit statistisch verteil-
ten Dipolen. Mit Gl. 4.14 la¨sst sich die an den Elektroden abgegriﬀene Spannung
nach [Ha¨n 96] berechnen zu
U =
∆Pspo l
0r
=
kp
PVDF
l∆T (4.15)
Fu¨r die verwandte PVDF-Folie ergibt sich hieraus fu¨r eine Temperaturerho¨hung
∆T = 1K mit der Permeabilita¨t PVDF = 0r = 98 pC/(Vm) eine Spannungsa¨nde-
rung von 2,5 V.
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Abbildung 4.8: Detektiertes Signal an extrahierter Schweinesklera mit lichtabsorbie-
render Schicht. Das pyroelektrische Signal hat eine deutlich gro¨ßere Amplitude als das
piezoelektrische Signal, wobei pyroelektrische und piezoelektrische Signalanteile unter-
schiedliche Vorzeichen aufweisen. Die Zeitdauern fu¨r diese beiden Komponenten liegen
auf unterschiedlichen Zeitskalen mit einigen 10 µs fu¨r den pyroelektrischen Anteil und
einigen 100 ns fu¨r den piezoelektrischen Anteil.
In Abb. 4.8 sind sowohl pyro- als auch piezoelektrisches Signal, wie sie bei der
optoakustischen Messung im Reﬂexionsmodus an extrahierter Schweinesklera auf-
treten, dargestellt. Man erkennt deutlich die gro¨ßere Amplitude und die la¨ngere
Signaldauer des pyroelektrischen Signals, das bis zu einigen 10 µs andauern kann.
Vorteilhaft wirkt sich bei der U¨berlagerung der pyro- und piezoelektrischen Signal-
anteile aus, dass sie u¨ber unterschiedliche Vorzeichen verfu¨gen und sich die kur-
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ze, piezoelektrische Signalkomponente deutlich vom pyroelektrischen Untergrund
abhebt. Aufgrund des probenspeziﬁschen pyroelektrischen Signalverlaufs ist al-
lerdings keine absolute Bestimmung der Signalho¨he des piezoelektrischen Signals
mo¨glich. Eine quantitative Signalanalyse der optischen Eigenschaften kann daher
aus solchen Signalverla¨ufen nicht erfolgen .
In Abb. 4.9 sind die pyroelektrischen Signale fu¨r verschiedene Streukoeﬃzienten
dargestellt. Man erkennt qualitativ, dass mit zunehmender Streuung die Signalam-
plitude zunimmt. Allerdings existiert keine quantitative Beschreibung, so dass fu¨r
eine Auswertung der optoakustischen Signale eine Reduktion des pyroelektrischen
Untergrundes erfolgen muss.
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Abbildung 4.9: Abha¨ngigkeit des pyroelektrischen Signals von den optischen Streuei-
genschaften der Probe fu¨r einen Detektor im Reﬂexionsbetrieb. Mit zunehmender Streu-
ung steigt die Amplitude des Signals an. Die Streukoeﬃzienten betragen von oben nach
unten: 10, 40, 70, 100 und 150 cm−1.
Eine wesentliche Aufgabe bei der Detektorkonstruktion in Kapitel 5 ist demzufolge
die Abschirmung der piezoelektrischen PVDF-Folie von ru¨ckgestreuten Photonen.
Hierfu¨r wird auf die PVDF-Folie eine zusa¨tzliche, elektrisch isolierte Aluminium-
schicht mit 5 µm Dicke aufgebracht. Abb. 4.10 zeigt im oberen Teilbild die pyro-
elektrischen Signale bei der Bestrahlung von Schweinesklera mit 33 ns-Pulsen bei
einer Wellenla¨nge von 1052 nm und einer Pulsenergie von 2,5 mJ. Man erkennt eine
deutliche Reduktion des pyroelektrischen Signals durch diese zusa¨tzliche Schicht.
Im unteren Teilbild ist der Einﬂuss der zusa¨tzlichen Aluminiumschicht auf das pie-
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Abbildung 4.10: Oben: Abschirmung des pyroelektrischen Signals durch eine zusa¨tz-
liche, reﬂektierende Schicht fu¨r das zuru¨ckgestreute Licht. Die zusa¨tzlich aufgebrachte
Schicht fu¨hrt zu einer deutlichen Reduktion des pyroelektrischen Signals.
Unten: Abschwa¨chung der akustischen Transmission eines Pachometerpulses durch die
zusa¨tzlich aufgebrachte Schicht. Durch die Schicht kommt es zu keiner Signalverzerrung,
lediglich die Amplitude wird fu¨r alle Frequenzen um 20% abgeschwa¨cht.
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zoelektrische Signal dargestellt. Detektiert wird der Ultraschallpuls eines Pacho-
meters mit einer Zentralfrequenz von 15 MHz. Durch die Aluminumschicht kommt
es zu keiner Signalverzerrung oder Vera¨nderung der Bandbreite des Detektors. Es
ist lediglich die Amplitude u¨ber den gesamten Frequenzbereich um 20% reduziert.
Aus diesem Grund ist kein signalverzerrender Einﬂuss bei den optoakustischen
Messungen in den Kapiteln 6 und 7 zu beru¨cksichtigen.
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Kapitel 5
Experimentelle Realisierung der
optoakustischen Tomographie an
biologischem Gewebe
In diesem Kapitel werden die experimentellen Aufbauten, die fu¨r die Messungen
in den Kapiteln 6 und 7 eingesetzt wurden, beschrieben. Die Aufbauten und ihre
Komponenten wurden unter den speziellen Anforderungen einer ophthalmologi-
schen Bildgebung und Echtzeittherapiekontrolle der Laserzyklophotokoagulation
entwickelt. Trotz dieser apparativen Anpassung sind sie prinzipiell auch fu¨r die
Bildgebung an anderen biologischen Geweben wie z.B. Haut geeignet. Insgesamt
werden dabei an die Detektionseinheit vor allem hohe Anforderungen bezu¨glich
der Bandbreite und der Empﬁndlichkeit gestellt, da diese das Auﬂo¨sungsvermo¨gen
in erheblichem Maße beeinﬂussen. Fu¨r einen medizinischen Einsatz in vivo ist bei
der Detektionsgeometrie zu beachten, dass die Bestrahlung der Probe zur Gene-
rierung der akustischen Transienten und deren Detektion auf der gleichen Seite
des Gewebes erfolgen mu¨ssen. Daru¨ber hinaus ist insbesondere fu¨r Anwendungen
am Auge aufgrund der begrenzten Zuga¨nglichkeit eine kompakte Detektionseinheit
erforderlich.
Eine Komponente des Systems stellt der eingesetzte Laser dar. So fu¨hren ho¨here
Energiedichten gema¨ß den Betrachtungen in Kapitel 3 zur Generierung von Druck-
transienten mit deutlich ho¨heren Amplituden, so dass eine geringere Empﬁndlich-
keit des Detektors ausgeglichen werden kann. Durch eine ku¨rzere Laserpulsdauer
kann auch eine bessere Interpretation der Signale mo¨glich sein, da so das
”
stress
conﬁnement“ besser erfu¨llt ist. Dabei ist jedoch zu beachten, dass nach Abb. 2.1 die
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beiden Parameter bezu¨glich der Zersto¨rungsfreiheit der Methode der optoakusti-
schen Tomographie gewissen Beschra¨nkungen unterworfen sind. Das Lasersystem
ist demzufolge nicht der zentrale Punkt fu¨r die Erfu¨llung oben genannter For-
derungen des Messaufbaus. Aus diesem Grund hat der zentrale Aspekt auf der
Entwicklung geeigneter Detektoren mit hoher Ortsauﬂo¨sung und Empﬁndlichkeit
zu liegen.
In Abschnitt 5.1 wird der allgemeine Aufbau und das Messprinzip erla¨utert. An-
schließend wird in den folgenden Abschnitten auf die einzelnen Komponenten na¨her
eingegangen. Abschnitt 5.2 widmet sich den verwandten Lasersystemen, bevor in
Abschnitt 5.3 die verschiedenen verwandten Detektorgeometrien auf Basis piezo-
elektrischer PVDF-Folien ausfu¨hrlich beschrieben und charakterisiert werden. Ab-
schließend werden in Abschnitt 5.4 kurz die wesentlichen strukturellen Merkmale
von Kaninchen- und Schweineaugen als verwandtem Probenmaterial vorgestellt.
5.1 Messprinzip
Fu¨r die experimentellen Aufbauten zur optoakustischen Bildgebung existieren
prinzipiell zwei unterschiedliche Mo¨glichkeiten zur Anordnung von Bestrahlungs-
quelle und Detektor in Relation zum untersuchenden Gewebe. Zum einen der so
genannte Transmissionsmodus, bei dem die Bestrahlungsquelle und der Detek-
tor auf verschiedenen Seiten der Probe angeordnet sind. Wegen der schlechten
beidseitigen Zuga¨nglichkeit der meisten Gewebearten ist dieser Fall fu¨r die me-
Filter Lichtleitfaser
Detektor
Nd:YAG-Laser
bzw. OPO
Abbildung 5.1: Allgemeiner Messaufbau fu¨r die optoakustische Bildgebung am Auge
bestehend aus Lasersystem, Lichtleiter, Detektor und Oszilloskop.
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dizinische Bildgebung im Allgemeinen jedoch ungeeignet. Auch fu¨r die wenigen
Einsatzmo¨glichkeiten, bei denen dieser Nachteil nicht gegeben ist, kommt es durch
die dann vorliegende große Ausdehnung des Gewebes von mehreren Zentimetern
zu einer Abschwa¨chung und einem starken diﬀraktiven Einﬂuss auf die akusti-
schen Transienten. Alternativ existiert der klinisch relevantere Fall des so genann-
ten Reﬂexionsmodus, der in dieser Arbeit eingesetzt wird. Da bei diesem Aufbau
Bestrahlung und Detektion von der gleichen Seite her erfolgen, ist er fu¨r Anwen-
dungen in vivo sehr gut geeignet. Daru¨ber hinaus ist diese Anordnung von der
Tiefenausdehnung des Gewebes unterhalb der Zielregion unabha¨ngig.
Der allgemeine Messaufbau ist in Abb. 5.1 darge-
Verschiebetisch
Infusions-
schlauch
Blattfeder
Abbildung 5.2: Schemati-
scher Aufbau der Halterung
zur Augenﬁxierung und fu¨r
die Erhaltung eines konstan-
ten Augeninnendruckes nach
[Bru 00].
stellt. Die einzelnen Komponenten werden im Fol-
genden kurz beschrieben. Zur Bestrahlung der Pro-
be wird ein im nahinfraroten Spektralbereich emit-
tierendes, gepulstes Lasersystem mit Pulsdauern ei-
niger Nanosekunden eingesetzt. Die verwandten La-
ser, zum einen ein gu¨tegeschalteter Nd:YAG-Laser
(Eigenbau), zum anderen ein kommerzieller opti-
scher parametrischer Oszillator (GWU OPO C1064-
150), werden in Abschnitt 5.2 beschrieben. Die
vom Laser emittierte Strahlung wird in eine Quarz-
Quarz-Lichtleitfaser (Spectran HCP M0600T) ein-
gekoppelt, deren distales Ende in das Detektor-
handstu¨ck mu¨ndet. Dieser Detektorkopf mit einem
piezoelektrischen Element, das direkt auf die zu untersuchende Probe aufgesetzt
wird, ist Gegenstand einer ausfu¨hrlichen Betrachtung in Abschnitt 5.3. Durch eine
direkte Umkopplung der Lichtleitfaser am Detektorhandstu¨ck mittels Standard-
SMA-Steckern ist ein einfacher Wechsel des Lasers bzw. des Detektorkopfes zwi-
schen den Messreihen mo¨glich. Die detektierten Drucktransienten werden mit ei-
nem Speicheroszilloskop (Tektronix TDS 540D) aufgezeichnet und fu¨r eine weitere
Auswertung gespeichert. Die Triggerung erfolgt u¨ber eine Avalanche-Photodiode
(Hamamatsu APD-Module C5658) mit einer Anstiegszeit unter 500 ps, die das
diﬀus reﬂektierte Streulicht an der Fasereinkopplung detektiert.
Die als Proben genutzten Kaninchen- und Schweineaugen werden in einer Hal-
terung ﬁxiert, in der sie in einer Richtung relativ zum Detektor bewegt werden
ko¨nnen. Der prinzipielle Aufbau dieser Halterung ist in Abb. 5.2 dargestellt. Das
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System ermo¨glicht so Messungen u¨ber eine Strecke bis zu 10 mm. Dabei wird jedoch
nicht der Detektor deﬁniert verfahren, sondern die Probe. In dem in der Halterung
ﬁxierten Auge kann daru¨ber hinaus u¨ber eine durch den Sehnerv eingefu¨hrte phy-
siologische Kochsalzinfusion ein konstanter, klinisch u¨blicher Augeninnendruck von
21 mmHg eingestellt werden. Der Detektor ist oberhalb der Probe mittels einer
Blattfeder aufgeha¨ngt, um eine deﬁnierte Anpresskraft des Detektors von 1,5 N zu
gewa¨hrleisten. Durch das Anpressen des Detektors kommt es zu einer leichten Ab-
plattung der Augenoberﬂa¨che, so dass der Detektor immer plan auf der Oberﬂa¨che
auﬂiegt.
Der Verlauf der bildgebenden Messungen am Auge ist
Abbildung 5.3: An-
ordnung der radia¨r ver-
laufenden Messpunkte
(•) zur 2D-Bildgebung
am Auge aus [Bru 00].
schematisch in Abb. 5.3 dargestellt. Die Verschiebung
in deﬁnierten Schritten erfolgt in radia¨rer Richtung zum
U¨bergang der Hornhaut zur Sklera, da fu¨r eine zweidi-
mensionale Tomographie diese Schnittebene wichtiger ist
als die Ebene senkrecht dazu. Die Messungen mit diesem
Aufbau werden in Kapitel 6 beschrieben.
Der Aufbau fu¨r die Echtzeitmessungen des Koagulations-
prozesses ist in Abb. 5.4 gezeigt. Er entspricht in den we-
sentlichen Teilen dem bereits beschriebenen Aufbau. Er
ist lediglich um einige Komponenten erweitert. Zusa¨tz-
lich zu dem gepulsten Nd:YAG-Lasersystem wird ein fa-
sergekoppelter, kontinuierlich emittierender Diodenlaser (SDL FD 25-4200) fu¨r die
Koagulation des Ziliarko¨rpers eingesetzt. Die von beiden Lasern emittierten Strah-
lungen werden u¨ber dichroitische Spiegel in die gleiche Faser, die zum Detektorkopf
fu¨hrt, eingekoppelt. Hierdurch erfolgt die Messung direkt an der Position, an der
auch der Koagulationsprozess durchgefu¨hrt wird. U¨ber eine Photodiode kann eine
zeitliche Korrelation der Nd:YAG-Pulse zu Beginn der Koagulation durch den Di-
odenlaser erfolgen. Mit dem am Auge platzierten Mikrofon kann daru¨ber hinaus
der Zeitpunkt einer eventuell auftretenden, akustisch wahrnehmbaren Gewebszer-
reißung, eines so genannten
”
Pop-Eﬀektes“, in Relation zum Koagulationsbeginn
bestimmt werden.
Aufgrund der großen Anzahl an Messungen wa¨hrend des maximal zweiseku¨ndigen
Koagulationsprozesses ist eine Abspeicherung der Daten mit dem oben aufgefu¨hr-
ten Oszilloskop nicht mo¨glich. Aus diesem Grund kommt eine 8-bit Transientenre-
korderkarte (Fast Comtec TR200/400) fu¨r einen PC zum Einsatz. Die Ansteuerung
der Karte erfolgt u¨ber ein mit LabView 4.1 erstelltes Programm.
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Einkopplung des
Nd:YAG-Lasers
Einkopplung des
Diodenlasers
Detektor
Mikrofon
Photodiode
Ansteuerung des
Diodenlasers
Abbildung 5.4: Schematische Darstellung des apparativen Aufbaus fu¨r die optoakusti-
schen Echtzeitmessungen des Koagulationsprozesses. Der Koagulationsherd wird durch
den Diodenlaser generiert. Gleichzeitig werden durch die Nd:YAG-Pulse Druckwellen fu¨r
die optoakustische Messung induziert.
5.2 Lasersysteme
Fu¨r die Untersuchungen in den Kapiteln 6 und 7 wurden verschiedene Lasersyste-
me eingesetzt, die im Folgenden beschrieben werden. Diese unterteilen sich in zwei
gepulste Systeme (Neodym-basierte Festko¨rperlaser sowie einen optischen parame-
trischen Oszillator) fu¨r die Erzeugung der Drucktransienten und einen kontinuier-
lich emittierenden Diodenlaser fu¨r die Generierung von Koagulationsherden.
Neodym-basierte Festko¨rperlaser
Fu¨r die Erzeugung der Drucktransienten ist zur Erfu¨llung des
”
stress conﬁnements“
ein gepulstes System mit Pulsdauern unterhalb 50 ns notwendig. Aufgrund der op-
tischen Eigenschaften fu¨r die Ziliarko¨rperregion nach Nemati [Nem 98] und Vogel
[Vog 91] bietet sich fu¨r eine optimale Druckerzeugung im zilia¨ren Pigmentepithel
eine Wellenla¨nge im nahinfraroten Spektralbereich an. Hier besitzt nach Abb. 2.3
die Sklera eine hohe Transmission und das Pigmentepithel eine starke Absorption.
Einer, der fu¨r diese Arbeit gewa¨hlten Lasertypen ist ein auf Neodym als laserak-
tivem Element basierender Festko¨rperlaser. Der Laseraufbau mit Pumpkammer,
Resonator und resonatorinternem Gu¨teschalter wurde dabei am Laser Zentrum
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Abbildung 5.5: Zeitliches Intensita¨tsproﬁl der Emission des gu¨tegeschalteten Nd:YAG-
Lasers. Die Halbwertsbreite des Pulses liegt bei 33 ns.
Hannover realisiert. Aufgrund eines defekten Laserkristalls wurde wa¨hrend der
Versuche von einem Nd:YLF-Kristall zu einem Nd:YAG-Kristall gewechselt. Die
Laserpulsdauer und -energie waren hiervon nicht betroﬀen. Lediglich die Emissi-
onswellenla¨nge a¨nderte sich von 1052 nm fu¨r Nd:YLF zu 1064 nm fu¨r Nd:YAG. We-
gen der marginalen A¨nderungen der optischen Eigenschaften des Auges innerhalb
dieses 12 nm Intervalls ist diese Diﬀerenz fu¨r die Bewertung der Messungen jedoch
unerheblich. Die erreichbaren Pulsenergien liegen bei bis zu 70 mJ im gu¨tegeschal-
teten Betrieb, wobei jedoch nur maximal 20 mJ am probenseitigen Faserende zur
Verfu¨gung stehen, da sonst ihre Zersto¨rschwelle u¨berschritten wa¨re.
Zur Gu¨teschaltung wird ein resonatorinterner Gu¨teschalter (Laserforum FQD-24)
nach dem Prinzip der unterdru¨ckten Totalreﬂexion (frustrated total internal re-
ﬂection, FTIR) eingesetzt. Die Funktionsweise des Gu¨teschalters wird ausfu¨hrlich
in [Hoe 97] beschrieben. Die typische, mit dem Gu¨teschalter erreichte Pulsdauer
liegt bei einer Halbwertsbreite von 33 ns. Das zeitliche, nicht gaußfo¨rmige Inten-
sita¨tsproﬁl ist in Abb. 5.5 dargestellt. Das System erwies sich Betrieb als a¨ußerst
stabil und sto¨runanfa¨llig, so dass es fu¨r den Großteil der Messungen in den Kapi-
teln 6 und 7 eingesetzt wurde.
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Optischer parametrischer Oszillator (OPO)
Als weiteres System stand fu¨r wellenla¨ngenabha¨ngige Messungen ein kom-
merzieller, durchstimmbarer optischer parametrischer Oszillator (GWU OPO-
C 1064/150) zur Verfu¨gung. Das OPO-System besteht aus einer Pumpquelle so-
wie dem eigentlichen OPO-Kristall in einem eigenen Resonator. Als Pumpquelle
wird ein gu¨tegeschalteter Nd:YAG-Laser eingesetzt, dessen Ausgangspuls in ei-
nem KDP-Kristall frequenzverdoppelt wird. In einem zweiten KDP-Kristall ﬁndet
anschließend eine Summenfrequenzmischung der so entstandenen Strahlung mit
532 nm Wellenla¨nge und der Grundwelle statt, so dass die dritte Harmonische
mit einer Wellenla¨nge von 355 nm entsteht. Diese dient als Pumpstrahlung fu¨r
den eigentlichen optischen parametrischen Oszillator mit einem BBO-Kristall. Die
Pumppulse haben eine Pulsdauer von 9 ns und eine Pulsenergie bis zu 180 mJ bei
einer Repetitionsrate von 10 Hz.
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Abbildung 5.6: Durchstimmbereich des verwandten OPOs fu¨r die Signal- und Idler-
welle (z.T. gerechnet) in Abha¨ngigkeit vom Verkippungswinkel des Kristalls (angegeben
in Skalenteilen der Mikrometerschraube).
Das System ist durch ein Verkippen des BBO-Kristalls u¨ber einen breiten Spektral-
bereich durchstimmbar. Abb. 5.6 zeigt die Wellenla¨nge von Signal- und Idlerwelle
in Abha¨ngigkeit von der Verkippung des Kristalls. Fu¨r die Messungen in den Ka-
piteln 6 und 7 wurde dabei nur die Idlerwelle mit Wellenla¨ngen zwischen 750 und
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1000 nm verwandt. Prinzipiell ist das System durch Einsatz verschiedener Spie-
gelsa¨tze aber u¨ber den Wellenla¨ngenbereich von 410 bis 2500 nm durchstimmbar.
Analog zur A¨nderung der Wellenla¨nge a¨ndert sich auch der Wellenvektor k und
damit die Ausbreitungsrichtung der beiden Ausgangsstrahlen. Somit ist eine spek-
trale Trennung von Signal- und Idlerwelle alternativ zur Verwendung von Kanten-
ﬁltern auch u¨ber eine la¨ngere Strecke durch die unterschiedlichen Ausbreitungs-
richtungen und die damit verbundene ra¨umliche Trennung mo¨glich.
Die Pulsenergie fu¨r die Summe aus Signal- und Idlerwelle betra¨gt bis zu 25 mJ, so
dass sich eine Gesamteﬃzienz von 14 % ergibt. Der verwandte Anteil der Idlerwelle
hieran betra¨gt maximal 10 mJ. Die Pulsenergie am distalen Ende der Lichtleit-
faser ist in Abb. 5.7 in Abha¨ngigkeit von der Wellenla¨nge dargestellt. Fu¨r den
langwelligen Spektralbereich ab 1000 nm nimmt sie stark ab, so dass fu¨r diesen
Wellenla¨ngenbereich das bereits beschriebene Nd:YLF-System eingesetzt wurde.
Die Pulsdauer der Ausgangspulse betra¨gt 8 ns, d.h. durch die nichtlinearen Pro-
zesse im BBO-Kristall ﬁndet eine leichte Verku¨rzung der Pulsdauer der Pumppulse
statt.
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Abbildung 5.7: Pulsenergie des OPOs in Abha¨ngigkeit von der Wellenla¨nge nach Aus-
tritt aus dem Detektorkopf.
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Diodenlaser
Fu¨r die Erzeugung von Koagulationsherden wurde ein fasergekoppelter Diodenla-
ser (SDL FD 4200-25) eingesetzt. Die emittierte Strahlung besitzt eine spektrale
Breite von ∼30 nm bei einer Zentralwellenla¨nge von 810 nm. Die Emission kann in
Zeitschritten von 0,1 s bis hin zum kontinuierlichen Betrieb erfolgen. Die in der Ar-
beit gewa¨hlten Zeitdauern entsprechen den typischen klinischen Parametern fu¨r die
Zyklophotokoagulation mit ein bis zwei Sekunden. Die Ansteuerung des Ein- und
Ausschaltens kann dabei ebenso wie die Regelung der emittierten Leistung u¨ber
den PC mittels LabView erfolgen. Prinzipiell sind Leistungen bis 20 W mo¨glich,
jedoch wurden auch hier nur klinisch relevante Leistungen von einem bis drei Watt
appliziert.
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Abbildung 5.8: Spektrale Transmissionskurve der dichroitischen Spiegel zur simulta-
nen Einkopplung von Dioden- und Nd:YAG-Laseremission in die zum Detektorhandstu¨ck
fu¨hrende Lichtleitfaser.
Zur Realisierung der Echtzeitmessungen des Koagulationsvorganges in Kapitel 7
ist eine simultane Einkopplung der vom Diodenlaser und vom Nd:YAG-Laser emit-
tierten Strahlung in dieselbe Faser erforderlich. Hierfu¨r wurde ein System aus drei
dichroitischen Spiegeln nach Abb. 5.4 eingesetzt. Die Spiegel weisen eine hohe
Transmission fu¨r eine Wellenla¨nge von 810 nm und hohe Reﬂektivita¨t fu¨r ei-
ne Wellenla¨nge von 1064 nm auf. Die spektrale Transmission der Spiegel ist in
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Abbildung 5.9: Spektrale Abschwa¨chung der verwandten Lichtleitfasern aus [Spe 00].
Abb. 5.8 dargestellt. U¨ber diese Spiegel wurde durch ein Linsensystem eine 1:1-
Abbildung der an den Diodenlaser gekoppelten Faserendﬂa¨che sowie der an das
Nd:YAG-System angekoppelten Faserendﬂa¨che auf die Fasereinkopplung des De-
tektorhandstu¨cks realisiert.
Die verwandten Fasern (Spectran HCP-M600T) bestehen aus einem Quarzkern
mit 600 µm Durchmesser, umgeben von einem Quarz-Cladding mit 630 µm Durch-
messer. Ihre spektrale Transmission ist in Abb. 5.9 gezeigt. Die Verluste im fu¨r die
Experimente genutzten, nahinfraroten Spektralbereich liegen zwischen 10 dB/km
bei 800 nm Wellenla¨nge und 20 dB/km bei 1064 nm [Spe 00]. Das Strahlproﬁl
nach Austritt aus der Lichtleitfaser weist dabei eine gaußfo¨rmige Verteilung auf
[Bu¨s 99]. Ein Querschnitt durch ein solches Strahlproﬁl ist in Abb. 5.10 fu¨r einen
Abstand von 4,3 mm von der Faserendﬂa¨che dargestellt. In diesem Fall betra¨gt
die 1/e-Breite 1,46 mm. Fu¨r die numerischen Simulationen der Lichtverteilungen
in Abschnitt 2.2.3 wurde daher ebenfalls von gaußfo¨rmigen Strahlproﬁlen ausge-
gangen. Die numerische Apertur der Faser betra¨gt 0,22.
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Abbildung 5.10: Gaußfo¨rmige Intensita¨tsverteilung des Strahlproﬁls nach Austritt aus
der Lichtleitfaser [Bu¨s 99]. Die 1/e-Breite betra¨gt 1,46 mm bei einem Abstand der Fa-
serendﬂa¨che von 4,3 mm.
5.3 Detektionseinheiten
Wie bereits erwa¨hnt, stellt der piezoelektrische Detektor den wichtigsten Bestand-
teil des Systems zur optoakustischen Tomographie dar. Im Folgenden werden daher
die verschiedenen, in dieser Arbeit verwandten Detektionseinheiten vorgestellt und
charakterisiert. Diese Detektionseinheiten lassen sich dabei grob in Einzeldetekto-
ren, die in Abschnitt 5.3.1 beschrieben werden, und Zeilendetektoren, die Gegen-
stand von Abschnitt 5.3.2 sind, klassiﬁzieren. Gemeinsamkeit dieser Detektoren
ist das sensitive piezoelektrische Detektormaterial aus 9 µm du¨nner PVDF-Folie
sowie die Form der drucksensitiven Fla¨che.
5.3.1 Einzeldetektoren
Fu¨r das erreichbare Auﬂo¨sungsvermo¨gen stellt die Detektorgeometrie, d.h. die An-
ordnung der aktiven Fla¨che zum Lichtleiter, einen entscheidenden Faktor dar. Nach
Kapitel 3 treten die geringsten Signalverzerrungen bei einer direkten Detektion auf
der Einstrahlachse auf. Wegen der nicht vorhandenen Transparenz der piezoelektri-
schen PVDF-Folie ist eine solche Anordnung fu¨r die in dieser Arbeit verwandten
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Detektoren nicht mo¨glich. Daru¨ber hinaus wu¨rde bei einer Anordnung des De-
tektors auf der Einstrahlachse ein sehr hoher pyroelektrischer Signaluntergrund
erzeugt. Aus diesen Gru¨nden muss die Detektionsﬂa¨che seitlich versetzt von der
Lichtleitfaser platziert werden. Nach Abb. 3.3 in Abschnitt 3.3 sollte dabei der
Abstand mo¨glichst klein gehalten werden, um Signalverzerrungen durch die Sig-
nallaufzeit gering zu halten.
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Abbildung 5.11: Auf gleiche Fla¨chen normierte Signalverla¨ufe fu¨r eine ringfo¨rmige
und eine rechteckige Detektorﬂa¨che. Als Probe diente ein absorbierender Film unter ei-
ner 4 mm dicken Gelatineschicht. Die ringfo¨rmige Detektorgeometrie zeigt eine deutlich
ho¨here Empﬁndlichkeit bei geringeren Signalverzerrungen.
Fu¨r die Detektoren in dieser Arbeit wurden daher den Lichtleiter ringfo¨rmig um-
gebende Detektorﬂa¨chen gewa¨hlt. Der Vorteil dieser ringfo¨rmigen Detektoren ge-
genu¨ber einer rechteckigen, neben dem Lichtleiter angeordneten Detektorﬂa¨che ist
aus den Signalverla¨ufen in Abb. 5.11 ersichtlich. Als Probe fu¨r diese Messungen
dient eine 4 mm dicke Gelatineschicht mit einer absorbierenden Folienschicht auf
der Unterseite. In den auf gleich große Fla¨chen normierten Signalverla¨ufen erkennt
man zum einen eine deutlich ho¨here Amplitude und damit eine ho¨here Empﬁndlich-
keit fu¨r den ringfo¨rmigen Detektor. Andererseits ist eine deutliche Signalverbreite-
rung fu¨r die mit der rechteckigen Detektorgeometrie gemessenen Drucktransiente
zu sehen. Aus dieser Verbreiterung ergibt sich eine schlechtere zeitliche Auﬂo¨sung
und damit ein geringeres axiales Auﬂo¨sungsvermo¨gen.
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Abbildung 5.12: Schematische Darstellung der Ausbreitung der Drucktransienten fu¨r
rechteckige und ringfo¨rmige Detektorstrukturen aus [Jan 00].
Desweiteren liegt fu¨r eine solche rechteckige Fla¨che eine asymmetrische Detek-
tionsgeometrie vor. Dies ist in Abb. 5.12 gezeigt. Es ergibt sich bei gleicher Detek-
tionsﬂa¨che eine gro¨ßere mittlere Entfernung von der Einstrahlachse, was sich, wie
bereits erwa¨hnt, nachteilig auf das detektierte Signal auswirkt. Auch fu¨r den Fall
einer ringfo¨rmigen Detektorﬂa¨che ergibt sich im Vergleich zu einem punktfo¨rmigen
Detektor auf der Einstrahlachse ein verbreitertes Signal. Dies liegt zum einen an
den schra¨g auftreﬀenden Drucktransienten aus oberﬂa¨chennahen Schichten, durch
die Scherkra¨fte auftreten. Diese Scherkra¨fte erzeugen durch die nun nicht mehr
verschwindenden Außerdiagonalelemente dij des piezoelektrischen Spannungsten-
sors eine zusa¨tzliche Polarisation. Zum anderen fu¨hrt auch hier das verzo¨gerte
Eintreﬀen der Drucktransienten in den einzelnen Teilbereichen des Detektors und
der Umstand, dass die gemessene Druckamplitude dem u¨ber die Fla¨che gemittelten
Signal entspricht, zu einer Verbreiterung des Signals.
Unter der Voraussetzung, dass der Abstand des Erregerzentrums bekannt ist,
la¨sst sich die urspru¨ngliche Transiente aus dem gemessenen Signal rekonstruie-
ren [Loh 98]. Hierfu¨r muss eine zweiseitige Faltung einer auf der Einstrahlachse er-
zeugten Transiente mit einer zeitlichen Rechteckfunktion erfolgen. Die Dauer dieser
Rechteckfunktion entspricht dabei der Diﬀerenz der Laufzeiten zum innersten und
a¨ußersten Rand der Kreisringﬂa¨che. Eine genaue Position des Erregerzentrums ist
in den an Augen durchgefu¨hrten Messungen jedoch nicht bekannt. Dies liegt zum
einen an der unbekannten Tiefe des absorbierenden Pigmentepithels, zum anderen
an der nur begrenzt vorhersagbaren lateralen Ausdehnung der Lichtverteilung in
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Abbildung 5.13: Schematische Darstellung des Detektionshandstu¨cks mit einem ein-
zelnen drucksensitiven Element nach [Lub 00]. Die aktive Fla¨che ergibt sich aus dem
ringfo¨rmigen U¨berlapp der Elektroden auf beiden Seiten der PVDF-Folie. Im Zentrum
der ringfo¨rmigen Struktur ist die Lichtleitfaser angeordnet. Die dargestellten Details sind
zur Verdeutlichung nicht maßstabsgerecht eingezeichnet.
den unterhalb der Sklera liegenden Schichten. Daher ist mit den verwandten De-
tektoren nur eine Klassiﬁzierung der Art und des Zustandes des Gewebes mo¨glich.
Eine genaue Bestimmung der optischen Eigenschaften, wie sie mit der Methode der
optoakustischen Tomographie im Transmissionsmodus prinzipiell mit einer Abwei-
chung weniger Prozent erfolgen kann [Loh 98], ist derzeit nicht mo¨glich. Sie ist im
Rahmen der geplanten klinischen Anwendung aber auch nicht erforderlich.
Fu¨r die tomographischen Messungen zur Lokalisation des Ziliarko¨rpers in Kapitel 6
wurde ein Detektorhandstu¨ck realisiert, dessen schematischer Aufbau in Abb. 5.13
dargestellt ist. Dieses Detektorhandstu¨ck besitzt eine ringfo¨rmige, den Lichtleiter
umgebende aktive Fla¨che, die durch den U¨berlapp der Elektroden entsteht. Die
verwandte PVDF-Folie ist auf beiden Seiten mit einer 100 nm du¨nnen Alumini-
umschicht bedampft, aus der nahezu beliebige Elektrodenstrukturen hergestellt
werden ko¨nnen. In diesem Fall haben die Elektroden eine Breite von 900 µm und
einen inneren Ringdurchmesser des U¨berlapps von 700 µm. Die PVDF-Folie be-
ﬁndet sich zur akustischen Anpassung und mechanischen Stabilisierung auf einem
unpolarisierten PVDF-Ko¨rper als Tra¨germaterial. Die Lichtleitfaser mit 600 µm
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Kerndurchmesser ist dermaßen in dieses Tra¨germaterial integriert, dass sie sich
zentral in der ringfo¨rmigen Detektorﬂa¨che beﬁndet und ihre Endla¨che ungefa¨hr
200 µm aus der Oberﬂa¨che hervorragt. Durch diese leicht prominente Faserend-
ﬂa¨che wird ein geringfu¨gig ho¨herer Anpressdruck in der Bestrahlungszone erzeugt.
Dies fu¨hrt durch die damit verbundene Kompression zu einer erho¨hten Trans-
mission der Sklera. Ein weiterer wesentlicher Aspekt der leicht hervorstehenden
Faserendﬂa¨che ist die Verringerung der Mo¨glichkeiten fu¨r die direkte Einkopplung
gestreuter Photonen in den Detektor und damit eine Verringerung pyroelektrischer
Signalanteile.
1 2
3 4
5 6
Abbildung 5.14: Prinzipskizze der Abla¨ufe bei der Herstellung der ringfo¨rmigen De-
tektorstrukturen:
1) Vorstrukturierung der Elektroden 2) Freia¨tzen der Elektroden 3) Fixierung der
Folie auf dem Tra¨germaterial 4) Erzeugung einer zentralen Bohrung fu¨r die Licht-
leitfaser 5) Aufbringen einer Aluminiumschicht zur Reduktion der pyroelektrischen
Signalkomponenten 6) Einkleben der Faser in die Bohrung
Im Folgenden wird kurz der Herstellungsprozess eines solchen Detektors skizziert.
Die einzelnen Abla¨ufe sind schematisch in Abb. 5.14 dargestellt. Die Numerierun-
gen der einzelnen Teilschritte entsprechen dabei denen in der Abbildung. Zuerst
ist eine Pra¨paration der gewu¨nschten Elektrodenform, die durch ihren U¨berlapp
die sensitive Fla¨che bilden, durch selektives Entfernen der Aluminiumschicht erfor-
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derlich. Hierzu werden die Umrisse der Elektroden mit fokussierten fs-Laserpulsen
auf beiden Seiten der Folie vorstrukturiert (1). Anschließend werden sie unter mi-
kroskopischer Kontrolle mit 50%iger Natronlauge von Hand freigea¨tzt (2). Die so
mit der gewu¨nschten Elektrodenform erstellte PVDF-Folie wird mit verdu¨nntem
Epoxidharz auf dem Tra¨germaterial ﬁxiert (3). Durch das Zentrum des ringfo¨rmi-
gen U¨berlapps wird mit Hilfe eines ArF-Excimerlasers bzw. eines Femtosekunden-
Lasers eine Bohrung fu¨r die Aufnahme der Lichtleitfaser erzeugt (4). Zur Abschir-
mung des Detektorelements von ru¨ckgestreuten Photonen und somit zur Verrin-
gerung der pyroelektrischen Signalanteile nach Abschnitt 4.3 wird isoliert von den
Elektroden eine zusa¨tzliche, 5 µm dicke Aluminiumschicht aufgebracht (5). Der
letzte Schritt ist schließlich das Einkleben des Lichtleiters in die Bohrung (6).
Wie bereits in Abschnitt 4.2 beschrieben wur-
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Abbildung 5.15: Schaltbild der
verwandten Transimpedanzwandler-
schaltung.
de, existieren die Mo¨glichkeiten der Detek-
tion mit einem Eingangswiderstand des Os-
zilloskops von 1 MΩ und Kabella¨ngen un-
ter 25 cm sowie einem Eingangswiderstand
von 50 Ω und langen Kabeln. Fu¨r die Ver-
wendung gro¨ßerer Kabella¨ngen ist zur Ver-
meidung von Signalverzerrungen daher eine
Anpassung des hochohmigen Detektors an
den Eingangswiderstand von 50 Ω notwendig.
Hierfu¨r wird die in Abb. 5.15 gezeigte Transim-
pedanzwandlerschaltung eingesetzt. Der hier
verwandte Videoversta¨rkerbaustein (Maxxim
MAX4005CSA) wandelt dabei nur auf 75 Ω,
besitzt aber die Vorteile einer sehr großen Bandbreite von 950 MHz und einer Be-
schaltung, die mit wenigen Bauteilen auskommt. Daher la¨sst sich der Aufbau sehr
kompakt mit kurzen Signalleitungen im Handstu¨ck realisieren.
Nachteilig wirkt sich bei der Verwendung des Transimpedanzwandlers die Verrin-
gerung der Signalamplitude aus. Abb. 5.16 zeigt eine Testmessung der Schaltung
mit einem Rechteckpuls eines Funktionsgenerators. Gegenu¨ber dem urspru¨nglichen
Rechteckpuls erkennt man bei Einsatz des Transimpedanzwandlers die deutliche
Reduktion der Signalamplitude. Auch aus dem Vergleich piezoelektrisch detektier-
ter Signale einer gepulst betriebenen Ultraschallquelle mit und ohne Transimpe-
danzwandler wird die deutliche Verringerung der Signalamplitude ersichtlich. Die
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Signalform ist jedoch keiner Vera¨nderung unterworfen. Diese Messungen sind in
Abb. 5.17 dargestellt.
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Abbildung 5.16: Signalvera¨nderungen eines Rechteckpulses durch die Transimpedanz-
wandlerschaltung. Man erkennt die deutliche Verringerung der Signalamplitude.
Das gesamte Handstu¨ck mit integrierter Transimpedanzwandlerschaltung ist in den
Fotos in Abb. 5.18 zu sehen. Die Vergro¨ßerung im rechten Teilbild zeigt die Detek-
torspitze mit der Lichtleitfaser im Zentrum. Die aktive Detektorﬂa¨che ist wegen
der zusa¨tzlichen Aluminiumbeschichtung nicht erkennbar. Die in Abb. 5.18 erkenn-
baren Anschlu¨sse sind fu¨r die Spannungsversorgung des Transimpedanzwandlers,
die Signalleitung und den Lichtleiter.
Fu¨r die Echtzeitmessungen des Koagulationsprozesses in Kapitel 7 erfolgt die Auf-
nahme der gemessenen Signale mit einer Transientenrekorderkarte (Fast Comtec
TR 200/400). Eine solche rechnergestu¨tzte Messwerterfassung ist notwendig, da
bei einer Wiederholrate der Signale von mehr als einem Hz die Speicherung der
einzelnen Signale mit dem vorher verwandten Oszilloskop nicht mo¨glich ist. Die
Transientenrekorderkarte ist ein Zwei-Kanal-System mit einer maximalen Abtast-
frequenz von 200 MHz pro Kanal. Diese fu¨nf Nanosekunden zeitlicher Abstand
zwischen zwei aufgenommenen Punkten ist ausreichend bei Drucktransienten eini-
ger 100 ns Breite, wie sie in dieser Arbeit typischerweise vorliegen. Die Messwerter-
fassung unter LabView 4.1 ermo¨glicht dabei auch bei Wiederholraten von mehr als
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Abbildung 5.17: Mit und ohne Transimpedanzwandler detektierte Signale einer ge-
pulsten Ultraschallquelle. Auch hier ist eine deutliche Reduktion der Signalamplitude
erkennbar. Der Signalverlauf bleibt jedoch unvera¨ndert.
10 Hz eine Abspeicherung jedes einzelnen Signals. Bei den Echtzeitmessungen ist
aufgrund typischer Signalamplituden von ungefa¨hr 10 mV und der Beschra¨nkung
der 8-Bit-Transientenrekorderkarte auf 256 Werte in jedem der mo¨glichen Messbe-
reiche von ±0, 2 V, ±0, 5 V oder ±1 V eine Versta¨rkung der Signale notwendig.
Hierfu¨r wird ein breitbandiger Spannungsversta¨rker (Femto DRP-VA 200) mit
einer wa¨hlbaren Versta¨rkung zwischen 10 und 60 dB bei einer Bandbreite von
200 MHz eingesetzt.
Der Test des gesamten Versta¨rkungssystems, bestehend aus Transimpedanzwand-
ler und Spannungsversta¨rker, ist in Abb. 5.19 dargestellt. Gemessen wurde hier,
wie bereits in Abb. 5.16, die Vera¨nderung des Rechtecksignals eines Funktionsge-
nerators. Das Eingangssignal ist im oberen Teilbild von Abb. 5.19 zu sehen. Das
mittlere Teilbild zeigt das Signal nach dem Versta¨rkersystem. Man erkennt neben
dem deutlichen Rauschen ein U¨berschwingen in der Na¨he des Anstiegsbereiches.
Dies ha¨ngt mit der begrenzten Bandbreite des Versta¨rkers zusammen [Ros 92].
Nach Mittelung u¨ber fu¨nf Signale im unteren Teilbild, ist der Rauschanteil deutlich
reduziert. Das U¨berschwingen des Signals ist hingegen noch vorhanden, da es sich
um einen systembedingten Anteil handelt. Die Gesamtversta¨rkung des Systems
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Abbildung 5.18: Detektionshandstu¨ck mit einzelnem, ringfo¨rmigen Detektor. Das
Handstu¨ck entha¨lt auch die Transimpedanzwandlerschaltung. Die Anschlu¨sse im linken
Bild sind fu¨r die Spannungsversorgung, die Signalableitung und den Lichtleiter (v.l.n.r.).
In der Vergro¨ßerung im rechten Foto ist der von der Detektorﬂa¨che umgebene Lichtleiter
in der Detektorspitze zu erkennen.
liegt in diesem Fall bei einem Faktor von 12,5 fu¨r eine am Versta¨rker eingestellte
Versta¨rkung von 40 dB.
In Abb. 5.20 ist die synchrone Erfassung einer Drucktransiente mit dem Oszilloskop
und der Transientenrekorderkarte zum Vergleich der beiden Messwerterfassungs-
systeme dargestellt. Als Modellsubstanz wurde eine 1,5 mm dicke Gelatineschicht
mit einer absorbierenden Schicht auf der Ru¨ckseite eingesetzt. Die Messwerterfas-
sung erfolgte dabei nach dem Versta¨rkersystem mit gleicher Abtastrate und glei-
chem Triggerlevel an Oszilloskop und Transientenrekorderkarte. Der Vergleich zeigt
eine sehr gute U¨bereinstimmung bezu¨glich der Amplitude und dem Verlauf der Si-
gnale. Daher kann die rechnergestu¨tzte Messwerterfassung ohne Einschra¨nkungen
eingesetzt werden.
Kalibration des Detektors
Fu¨r eine Umrechnung der gemessenen Spannungsverla¨ufe in Druckwerte muss eine
Kalibration der Detektoren mit bekannten Druckamplituden erfolgen. Eine solche
Kalibration ist jedoch nur relevant, wenn fu¨r die Anwendung die Bestimmung
absoluter Druckwerte notwendig ist. Es existieren verschiedene Mo¨glichkeiten fu¨r
die Kalibration, die auf der Detektion der Ladungsverschiebung bei Eintreﬀen
von Drucksignalen bekannter Amplituden und der anschließenden Bestimmung
des Proportionalita¨tsfaktors beruhen. Diese Mo¨glichkeiten werden im Folgenden
erla¨utert.
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Abbildung 5.19: Vera¨nderungen eines Rechtecksignals durch das System aus Transim-
pedanzwandler und Spannungsversta¨rker aus [Jan 00]. Die Versta¨rkung liegt bei einem
Faktor von 12,5. Oben: Ausgangssignal des Funktionsgenerators Mitte: Signal nach
dem Versta¨rkersystem. Unten: Signal nach dem Versta¨rkersystem u¨ber fu¨nf Messun-
gen gemittelt. Man erkennt eine Reduktion des Rauschens verglichen mit dem mittleren
Bild. Beide Messungen zeigen jedoch ein deutliches U¨berschwingen in der Na¨he des An-
stiegs.
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Abbildung 5.20: Zeitgleiche Erfassung einer Drucktransiente mit dem Oszilloskop und
der Transientenrekorderkarte. Das Signal wurde in einer 1,5 mm dicken Gelatineprobe
mit absorbierender Schicht erzeugt. Die Signale zeigen eine sehr gute U¨bereinstimmung
bezu¨glich der Amplitude und des Signalverlaufs.
Eine einfache Methode besteht in der Detektion der Ultraschallwellen, die von
einem Pachometer emittiert werden. U¨blicherweise kommen solche Gera¨te in der
Augenheilkunde zur echographischen Bestimmung der Hornhautdicke zum Ein-
satz. In dieser Arbeit wurde ein derartiges Gera¨t (Teknar Inc. Ophthasonic) fu¨r
Funktionstests wie in Abb. 5.17 und grobe Kalibrationen eingesetzt. Es erzeugt
an einem Ultraschallkopf mit 2 mm Durchmesser Drucktransienten bei einer Zen-
tralfrequenz von 15 MHz. Eine Messung mit einem kommerziellen, kalibrierten
Nadelhydrophon (Force Inst. MHA9-6), welches ebenfalls mit einer 9 µm du¨nnen
PVDF-Folie arbeitet, liefert fu¨r die maximale Amplitude der erzeugten Transien-
ten Werte von 10,8 bar. Da das Pachometer nur in einem begrenzten Frequenzbe-
reich arbeitet, wurde diese Art der Kalibration nur fu¨r einen schnellen und leicht
durchfu¨hrbaren Test der Funktionstu¨chtigkeit der Detektoren eingesetzt.
Eine weitere Mo¨glichkeit besteht in der direkten Nutzung des optoakustischen Ef-
fektes. U¨ber die Bestrahlung einer Probe mit bekanntem Absorptionskoeﬃzienten
µa kann eine Drucktransiente deﬁnierter Amplitude induziert werden. Bei einer
deﬁnierten eingestrahlten Energiedichte E0 und unter Einhaltung des ”
stress con-
ﬁnements“ gilt dann fu¨r den maximalen generierten Druck p0 nach Kapitel 3
p0 = ΓµaE0.
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Da fu¨r wasserbasierte Proben auch der Gru¨neisen-Koeﬃzient Γ bekannt ist, ist eine
direkte Bestimmung des Proportionalita¨tsfaktors aus der Amplitude des gemesse-
nen Spannungsverlaufs und dem berechenbaren, initialen Druck mo¨glich. Nachtei-
lig wirken sich hier vor allem die Unsicherheiten bezu¨glich der eingehenden Gro¨ßen
µa,Γ und E0 aus, die zu gro¨ßeren Abweichungen fu¨hren ko¨nnen. Der Vorteil be-
steht in der Erzeugung einer Drucktransiente durch kurze Laserpulse. Daher liegen
ihre Frequenzkomponenten in demselben Bereich, wie sie in den spa¨teren Mes-
sungen auftreten. Eine Frequenzabha¨ngigkeit der gemessenen Signale kann daher
vernachla¨ssigt werden.
Aufgrund der Vor- und Nachteile obiger Me-
5
2
1
3
4
Abbildung 5.21: Schematischer
Aufbau zur Kalibration der Detek-
toren mit Hilfe des optoakustischen
Eﬀekts aus [Bru 00]. Die Beschrei-
bung der nummerierten Komponen-
ten erfolgt im Text.
thoden wurde fu¨r die Kalibration der Detek-
toren eine Kombination beider Mo¨glichkeiten
gewa¨hlt. U¨ber den optoakustischen Eﬀekt wird
eine Drucktransiente generiert, die sowohl mit
dem zu eichenden Detektor als auch mit dem
Nadelhydrophon als Referenz vermessen wird.
Der Vorteil dieses Messprinzips liegt darin,
dass eine breitbandige Drucktransiente erzeugt
wird, die Kalibration selbst aber von den pro-
benspeziﬁschen Eigenschaften unabha¨ngig ist.
Der fu¨r diese Kalibration verwandte Aufbau
ist in Abb. 5.21 dargestellt. Er besteht aus ei-
nem Lichtleiter (1), u¨ber den eine stark streu-
ende Probe (2) bestehend aus Ultraschallgel
und Intralipid-20 bestrahlt wird. Ultraschall-
gel wird in der klinischen Ultraschalldiagno-
stik zum Anpassen der akustischen Impedan-
zen von Gewebe und Ultraschallkopf benutzt.
Intralipid-20 ist eine 20%ige Sojabohneno¨l-Emulsion (Pharmacia & Upjohn), die
zur intraveno¨sen Erna¨hrung eingesetzt wird. In der Gewebeoptik wird sie oft we-
gen ihrer sehr gut bekannten optischen Eigenschaften als Modellsubstanz fu¨r eine
starke Streuung verwandt [Sta 91], [Obe 98]. Durch die starke Streuung in dieser
Probe kommt es zu einer homogenen Ausleuchtung der stark absorbierenden Folie
(3) auf der Unterseite. Die Detektion der induzierten Drucktransiente erfolgt nach
einer 500 µm langen Laufstrecke in Ultraschallgel (4) mit dem zu kalibrierenden
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Detektor (5) oder dem Referenzhydrophon. Durch die homogene Ausleuchtung
und den relativ großen Abstand kann von der Annahme ausgegangen werden, dass
am Detektor ebene Wellenfronten eintreﬀen. Dies macht eine Positionierung der
Detektoren in der horizontalen Ebene unkritisch.
Abb. 5.22 zeigt gemessene zeitliche Verla¨ufe fu¨r Drucktransienten, die mit einer
Pulsenergie von 4 mJ des Nd:YAG-Lasers erzeugt wurden. Mit der bekannten
Empﬁndlichkeit des Referenzhydrophons von 3,16 mV/bar kann die Amplitude der
generierten Drucktransiente zu 0,75 bar bestimmt werden. Ausgehend von dieser
Amplitude ergibt sich fu¨r den zu kalibrierenden Detektor eine Empﬁndlichkeit
von 6,6 mV/bar. Typische Empﬁndlichkeiten der in dieser Arbeit hergestellten
Detektoren liegen im Bereich von 3-7 mV/bar.
Die maximal auftretenden Druckamplituden der Messungen in dieser Arbeit betra-
gen bis zu 3 bar und liegen somit in einem das Gewebe nicht scha¨digenden Bereich.
Da die gemessenen Spannungsverla¨ufe bereits alle Informationen fu¨r eine Lokalisa-
tion und Unterscheidung der Gewebestrukturen enthalten, wird in den Kapitel 6
und 7 auf eine Umrechnung in die jeweiligen Werte fu¨r den Druck verzichtet.
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Abbildung 5.22: Mit dem Referenzhydrophon und dem zu kalibrierenden Detektor auf-
genommene zeitliche Verla¨ufe von Drucktransienten. Die Drucktransienten wurden mit
4 mJ Pulsenergie in dem in Abb. 5.21 gezeigten Aufbau generiert. Fu¨r den zu eichenden
Detektor ergibt sich eine Empﬁndlichkeit von 6,6 mV/bar.
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5.3.2 Zeilendetektoren
Fu¨r eine einfache und schnelle tomographische Darstellung analog eines
Ultraschall-B-Scans ist die Detektion auf einer Linie ohne ein Verfahren des De-
tektors notwendig. Hierfu¨r muss eine Erweiterung des Einzeldetektors auf einen
Zeilendetektor mit mehreren linear angeordneten Detektoren erfolgen. Eine Anord-
nung mehrerer Detektoren nach Abb. 5.13 nebeneinander ist prinzipiell mo¨glich.
Ihr stehen lediglich fertigungstechnische Schwierigkeiten entgegen, die vor allem
eine reproduzierbare Herstellung sowie das selektive Entfernen der Aluminium-
schichten zwischen benachbarten Detektoren mit geringen Absta¨nden umfassen.
PVDF-Block
Metallröhrchen
(Außendurch-
messer 900 µm)
piezoelektrische
PVDF-Folie
(9 µm Dicke)
Aluminiumschicht
aktive Fläche
Lichtleitfaser
(600 µm Kern)
Abbildung 5.23: Prinzipieller Aufbau des Zeilendetektors mit seinen einzelnen Kom-
ponenten. Die aktive, ringfo¨rmige Fla¨che ist farbig markiert. Sie ergibt sich aus dem
U¨berlapp des Metallro¨hrchens und der Aluminiumschicht.
Aus diesem Grund wurde ein anderer Ansatz zur Realisierung eines Zeilendetek-
tors, bei dem keine Detektorstrukturen gea¨tzt werden mu¨ssen, gewa¨hlt. Die Geo-
metrie entspricht dabei in groben Zu¨gen der von Pilatou [Pil 01]. Der dort beschrie-
bene Detektor ist jedoch gro¨ßer und als Einzeldetektor konzipiert. Der prinzipielle
Aufbau des in dieser Arbeit verwandten Zeilendetektors ist in Abb. 5.23 skizziert.
Jeder einzelne Detektor innerhalb dieser Zeile besteht aus einem Stahlro¨hrchen
mit 900 µm Außendurchmesser und 650 µm Innendurchmesser, die in einen Block
aus nicht polarisiertem PVDF als Tra¨germaterial ﬁxiert sind. Auf diesen Block
ist die bereits fu¨r die Einzeldetektoren verwandte PVDF-Folie mit 9 µm Dicke als
sensitives Element geklebt. Im Unterschied zu den Einzeldetektoren besitzt sie hier
jedoch nur auf der frei zuga¨nglichen Seite eine durchga¨ngige Aluminiumbeschich-
tung. Die Detektorﬂa¨che bildet sich somit durch den ringfo¨rmigen U¨berlapp der
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Abbildung 5.24: Fotos des Zeilendetektors mit acht Detektoren. Links: Detektorspitze
mit acht auf einer Linie angeordneten Detektoren Rechts: In das Detektionshandstu¨ck
integrierte Transimpedanzwandler.
Aluminiumschicht und des Metallro¨hrchens. Die Aluminiumschicht ist dabei fu¨r
alle Detektoren dieselbe Elektrode. Aus diesem Grund ist sie als Masseelektrode
zu verwenden. Der Innendurchmesser der Metallro¨hrchen ist so gewa¨hlt, dass eine
Durchfu¨hrung der Lichtleiter zur Bestrahlung der Probe nach dem Durchbohren
der PVDF-Folie problemlos mo¨glich ist.
Da die Metallro¨hrchen senkrecht von der Oberﬂa¨che wegfu¨hren, ist eine problemlo-
se Kontaktierung ohne U¨berkreuzungen benachbarter Elektroden mo¨glich. Daher
la¨sst sich der Zeilendetektor prinzipiell auch auf eine Ebene erweitern, ohne dass
es zu Einschra¨nkungen aufgrund des Elektrodenverlaufs kommt. Auch andere, be-
liebige Anordnungen der Detektoren sind mit diesem Prinzip realisierbar. Die in
dieser Arbeit realisierten Zeilendetektoren umfassen vier, sechs und acht Detek-
toren auf einer Linie. Die Gesamtla¨nge des Zeilendetektors mit acht Detektoren
betra¨gt dabei nur einen Zentimeter, so dass eine Applikation im Ziliarko¨rperbereich
des Auges mo¨glich ist. Fu¨r eine ho¨here laterale Auﬂo¨sung ist prinzipiell auch eine
Verkleinerung der Faser- und Detektorendurchmesser bei gleichzeitiger Erho¨hung
ihrer Anzahl mo¨glich. Hierbei ist jedoch zu beru¨cksichtigen, dass mit abnehmender
Detektorﬂa¨che auch die Empﬁndlichkeit bezu¨glich der zu messenden Drucktran-
sienten sinkt. Daher ist in diesem Fall ein Kompromiss zwischen lateraler Auﬂo¨sung
und Empﬁndlichkeit zu ﬁnden.
Abb. 5.24 zeigt Fotos des kompletten Zeilendetektors mit acht Detektoren. Das
Geha¨use beinhaltet dabei neben dem Zeilendetektor zusa¨tzlich die beno¨tigten
Transimpedanzwandler fu¨r die Signalweiterleitung. Im linken Foto in Abb. 5.24
ist die Detektorspitze dargestellt. Man erkennt deutlich die acht Lichtleiter, die
auf einer Linie angeordnet sind. Das rechte Foto zeigt die im Geha¨use unterge-
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brachten Transimpedanzwandler.
Das Signal einer Kalibrationsmessung fu¨r einen der acht Detektoren ist in Abb. 5.25
gezeigt. Die Kalibration erfolgte dabei u¨ber einen homogenen Absorber mit be-
kanntem Absorptionskoeﬃzienten, der im Transmissionsmodus vermessen wurde.
Als Absorber wurde eine verdu¨nnte Tuschelo¨sung mit einem Absorptionskoeﬃzi-
enten von 120 cm−1 verwandt. Die bestrahlte Fla¨che hatte einen Durchmesser von
2,8 mm, die Energie betrug 3,4 mJ. Mit der Annahme des Gru¨neisen-Koeﬃzienten
von Wasser mit einem Wert von 0,11 la¨sst sich der maximal auftretende Druck
zu 12,5 bar berechnen. Aufgrund des berechneten generierten Druckes kann die
Empﬁndlichkeit dieses Elementes bestimmt werden zu 0,48 mV/bar. Im Vergleich
zu den Empﬁndlichkeiten der Einzeldetektoren erkennt man, dass die Empﬁnd-
lichkeit der Elemente des Zeilendetektors deutlich niedriger ausfa¨llt. Im rechten
Teilbild von Abb. 5.25 ist noch einmal die ansteigende Flanke des Signals mit ei-
nem exponentiellen Fit dargestellt. Aus dem Exponenten la¨sst sich der eﬀektive
Abschwa¨chungskoeﬃzient des Absorbers zu 133 cm−1 bestimmen. Dies stimmt mit
dem vorausgesetzten Wert von 120 cm−1 gut u¨berein. Erste Messungen mit dieser
Detektorbauform an einfachen geometrischen Anordnungen, die das Potential des
Zeilendetektors zeigen, sind Gegenstand von Abschnitt 6.5.
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Abbildung 5.25: Links: Kalibration eines Elements des Zeilendetektors durch Vermes-
sung eines homogenen Absorbers (µa = 120 cm−1) in Transmission. Die bestrahlte Fla¨che
hatte eine Durchmesser von 2,8 mm, die Energie betrug 3,4 mJ. Es ergibt sich eine Emp-
ﬁndlichkeit des Detektors von 0,48 mV/bar. Rechts: Exponentieller Fit der ansteigenden
Flanke des Signals zur Bestimmung des eﬀektiven Abschwa¨chungskoeﬃzienten µeff .
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5.4 Probenmaterialien
In diesem Abschnitt erfolgt die Beschreibung der verwandten Proben. Dabei wird
vor allem auf den morphologischen Aufbau der Schichtstruktur der verwandten
Augen von Hausschwein und Kaninchen (3-Farben-Schecken-Rexe) eingegangen.
Eine ausfu¨hrliche Beschreibung ﬁndet sich in [Fin 79].
Die fu¨r die Messungen verwandten Bulbi wurden direkt post mortem unter
mo¨glichst vollsta¨ndigem Erhalt der Bindehaut entnommen, bis zur Messung bei
4oC geku¨hlt und mit physiologischer (0,9%) Kochsalzlo¨sung befeuchtet aufbewahrt.
Die Messungen fanden dabei zur Vermeidung von Gewebsvera¨nderungen in der Re-
gel innerhalb der ersten fu¨nf Stunden nach Entnahme statt. Bei den Schweineaugen
wurde darauf geachtet, nur Augen mit zirkula¨r dunkler Iris zu verwenden, um eine
ausreichende intraokulare Pigmentierung zu gewa¨hrleisten.
In Abb. 5.26 ist eine histologische Aufarbeitung der Ziliarko¨rperregion eines Haus-
schweins abgebildet. In diesem histologischen Schnitt ist der Schichtaufbau dieser
Region gut zu erkennen. Die a¨ußerste Schicht ist die Bindehaut (1), die am Limbus
(2) in die Epithelschicht der Hornhaut u¨bergeht. Durch das Andru¨cken des Detek-
tors wa¨hrend der Messungen wird die Bindehaut stark komprimiert, so dass ihre
optischen Eigenschaften fu¨r die Lichtausbreitung vernachla¨ssigt werden ko¨nnen.
Abbildung 5.26: Histologischer Schnitt der Ziliarko¨rperregion eines Hausschweins mit
HE-Fa¨rbung aus [Bru 00]. Die Nummerierung wird im Text wieder aufgegriﬀen, die mit
∗ gekennzeichneten Bereiche zeigen pra¨parationsbedingte Artefakte.
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Unterhalb der Bindehaut beﬁndet sich die weiße Sklera bzw. Lederhaut (3). Sie
besteht aus Kollagenfasern mit unterschiedlichen Fibrillendurchmessern und weist
eine positionsabha¨ngig schwankende Dicke auf. In der Limbusregion betra¨gt sie
ca. 0,4-0,6 mm, wa¨hrend sich die Sklera in der Ziliarko¨rperregion auf 0,8-0,9 mm
verdickt. Im vorderen Augenabschnitt geht sie als Sklerasporn (4) in die Hornhaut
u¨ber.
Die lamina fusca (5) ist eine unterhalb der Sklera beﬁndliche, du¨nne, pigmentierte
Schicht. Sie geht aus der stark pigmentierten Aderhaut (6) hervor. Beim U¨bergang
zum Ziliarko¨rper (8), der so genannten pars plana (7), weist die Aderhaut eine
Dicke von ungefa¨hr 50 µm auf. Der Ziliarko¨rper selbst ist wenig pigmentiert, aber
dafu¨r stark durchblutet. Seine innere Oberﬂa¨che ist durch eine starke Faltenbildung
deutlich vergro¨ßert. Der Ziliarko¨rper geht im Bereich des Kammerwinkels (9) in
die Regenbogenhaut (Iris) u¨ber.
Die innere Pigmentschicht des Auges, das retinale Pigmentepithel (rpe, 11) ist im
Bereich des Ziliarko¨rpers durch die dort vorliegende ho¨here Schichtdicke dunkler
ausgepra¨gt. Dieses stark pigmentierte zilia¨re Pigmentepithel (cpe, 10) ist fu¨r die
Produktion des Kammerwassers verantwortlich und damit das Zielgewebe bei der
Laserzyklophotokoagulation. Insgesamt weist die Morphologie des Schweineauges
eine hohe U¨bereinstimmung mit der menschlicher Augen auf. Daher sind sie fu¨r
Messungen zur Lokalisation des Ziliarko¨rpers sehr gut geeignet.
Abbildung 5.27: Histologischer Schnitt der Ziliarko¨rperregion eines Hauskaninchens
mit HE-Fa¨rbung aus [Bru 00]. Die mit ∗ gekennzeichneten Gebiete sind pra¨parationsbe-
dingte Artefakte.
Abb. 5.27 zeigt analog eine histologische Aufarbeitung der Ziliarko¨rperregion ei-
nes Kaninchenauges. Der Aufbau ist im Vergleich zum Schweineauge in geringem
Umfang anders. Insbesondere sind die Schichtdicken nur ungefa¨hr halb so groß.
Daru¨ber hinaus ist die Pigmentierung der lamina fusca (5) deutlich sta¨rker aus-
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gepra¨gt. Der Beginn des Ziliarko¨rpers liegt weiter hinten, dafu¨r reicht die Zot-
tenbildung bis auf die Ru¨ckseite der Iris. Aufgrund der optischen Eigenschaften
nach Abschnitt 2.2.1 stellen Kaninchenaugen sehr gut geeignete Proben fu¨r die
Echtzeitmessungen des Koagulationsprozesses in Kapitel 7 dar.
Probenpra¨paration
Fu¨r erste charakterisierende Messungen wurden extrahierte Limbuspra¨parate ver-
wandt. Hierfu¨r wurden jeweils vor den Messungen ca. 1x1 cm2 große Stu¨cke aus
dem U¨bergang Hornhaut-Sklera herauspra¨pariert. Der Anteil der Sklera war da-
bei mit einer La¨nge von ca. 8 mm deutlich gro¨ßer als der Hornhautanteil. Der
Glasko¨rper wurde weitestgehend entfernt und durch Ultraschallgel ersetzt.
Die Lokalisations- und Koagulationsmessungen mit histologischer Aufarbeitung er-
folgten an vollsta¨ndigen Auga¨pfeln. Sie wurden in einer Halterung nach Abb. 5.2
ﬁxiert und die Oberﬂa¨che durch regelma¨ßige Benetzung mit physiologischer Koch-
salzlo¨sung vor dem Austrocknen bewahrt. Am Start- und Endpunkt der Messun-
gen wurden limbusparallel chirurgische Fa¨den in die oberﬂa¨chennahe Sklera bzw.
Hornhaut als Markierungen eingena¨ht. Die Augen wurden in einer Fixationslo¨sung
(3% Paraformaldehyd, 0,25% Glutaraldehyd) bis zur histologischen Aufarbeitung
gelagert. Diese Gewebsschnitte wurden mit einer Dicke von 2 µm parallel zur Mess-
strecke angefertigt und mit Ha¨matoxylin-Eosin (HE) eingefa¨rbt.
Fu¨r charakterisierende Messungen der Detektoren wurden daru¨ber hinaus Gewebe-
phantome auf Gelatinebasis eingesetzt. Durch den variablen Wasseranteil ko¨nnen
die thermischen und akustischen Eigenschaften biologischer Weichgewebe sehr gut
simuliert werden. Die optischen Streueigenschaften ko¨nnen durch die Beimischung
von Intralipid-20 u¨ber einen großen Bereich variiert werden [Obe 98]. Zur Erzeu-
gung absorbierender Strukturen kamen entweder schwarze Folien mit hoher Ab-
sorption (> 200 cm−1) und beliebiger Geometrie oder verdu¨nnte Zeichentusche
(Rotring TT17), deren Absorptionskoeﬃzient sehr gut bekannt ist [Obe 98], zum
Einsatz.
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Kapitel 6
Experimentelle Ergebnisse zur
Bildgebung biologischen Gewebes
In diesem Kapitel werden die durchgefu¨hrten Messungen mit der Zielsetzung ei-
ner Lokalisation des Ziliarko¨rpers, der sich unterhalb der stark streuenden Sklera
beﬁndet, beschrieben. Fu¨r eine klinische Anwendung einer solchen Bildgebung ist
dabei die Detektion der Drucktransienten im Reﬂexionsmodus notwendig. Daher
widmet sich der erste Abschnitt einer Untersuchung der Mo¨glichkeit zur Detektion
an biologischem Gewebe generierter Drucktransienten in diesem Betriebsmodus.
Ausgehend von diesen Ergebnissen werden in Abschnitt 6.2 die realisierten Mes-
sungen zur Detektion des Ziliarko¨rpers ex vivo an intakten Schweinebulbi beschrie-
ben und mit feingeweblichen Aufarbeitungen der Proben verglichen. Aufgrund der
Energieabha¨ngigkeit der generierten Drucktransienten werden in Abschnitt 6.3 die
Untersuchungen der minimalen, fu¨r einen ausreichenden Kontrast notwendigen
Pulsenergie sowie des mo¨glichen Scha¨digungspotentials der applizierten Laserpul-
se erla¨utert. Aufgrund der wellenla¨ngenabha¨ngigen optischen Eigenschaften bio-
logischer Gewebe und der mit diesen einhergehenden Einﬂu¨ssen auf die generier-
ten Drucktransienten erfolgt in Abschnitt 6.4 eine Beschreibung der optoakusti-
schen Bildgebung des Ziliarko¨rpers fu¨r verschiedene Wellenla¨ngen des nahinfraro-
ten Spektralbereiches. Den Abschluss dieses Kapitels bilden in Abschnitt 6.5 erste,
die Mo¨glichkeiten des Zeilendetektors charakterisierende Messungen an Modellsub-
stanzen fu¨r biologisches Gewebe.
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6.1 Messungen an extrahierten Gewebeproben
Das Ziel der in diesem Abschnitt beschriebenen Messungen ist der Nachweis,
dass der Reﬂexionsmodus fu¨r eine Bildgebung der Ziliarko¨rperregion geeignet ist.
Hierfu¨r wurden vergleichende Messungen von Transmissions- und Reﬂexionsmodus
an extrahierten Gewebeproben von Schweineaugen durchgefu¨hrt. Abb. 6.1 zeigt
schematisch den hierfu¨r verwandten Aufbau. Er besteht aus dem in Abschnitt 5.3.1
beschriebenen Detektor mit integrierter Lichtleitfaser sowie einem zusa¨tzlichen
Lichtleiter, der exakt u¨ber dem Detektorlichtleiter positioniert ist. Mit Ausnahme
der durch die Gewebestreuung hervorgerufenen A¨nderung der Lichtausbreitung
kann so eine identische Bestrahlung der Gewebeproben im Transmissionsmodus
durch den oberen Lichtleiter bzw. im Reﬂexionsmodus durch den detektorinternen
Lichtleiter erfolgen. Die pra¨parierten Limbustrepanate werden gema¨ß Abb. 6.1 mit
der Skleraseite auf dem Detektor platziert. Durch Verschieben der Probe ist eine
Messung in verschiedenen morphologischen Bereichen der Probe mo¨glich.
Abbildung 6.1: Schematische Skizze des Aufbaus fu¨r den Vergleich von Transmissions-
und Reﬂexionsmodus der optoakustischen Bildgebung nach [Jan 00]. Die Darstellung ist
nicht maßstabsgetreu.
Abb. 6.2 zeigt derartige Messungen an verschiedenen Stellen der Probe. Dies sind
die Bereiche der pars plana, des Ziliarko¨rpers sowie der U¨bergangsbereich dieser
Gebiete. Die Messungen erfolgten bei einer Wellenla¨nge von 813 nm mit einer Pul-
senergie von 6 mJ. Dabei ﬁndet die Druckgenerierung im zilia¨ren Pigmentepithel
bzw. fu¨r den pars plana-Bereich im retinalen Pigmentepithel statt. Aufgrund der
im Ziliarko¨rperbereich deutlich dicker ausgepra¨gten Sklera ist die Laufzeit der ge-
nerierten Transienten deutlich la¨nger als fu¨r die anderen generierten Positionen.
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Abbildung 6.2: Optoakustische Bestimmung der Position des Pigmentepithels an drei
verschiedenen Positionen in Transmission bei einer Wellenla¨nge von 813 nm. Durch
die Laufzeit der akustischen Transienten ist eine Korrelation mit der Entfernung der
pigmentierten Schicht vom Detektor mo¨glich. Fu¨r den Bereich des Ziliarko¨rpers ist ei-
ne Bestimmung des eﬀektiven Abschwa¨chungskoeﬃzienten des zilia¨ren Pigmentepithels
durch exponentielle Fits an die Transmissionsmessungen mo¨glich. Es ergeben sich Werte
von 120 bzw. 123 cm−1.
Mit abnehmender Skleradicke in Richtung pars plana nimmt auch die Laufzeit ab,
so dass die Transienten zu einem fru¨heren Zeitpunkt detektiert werden ko¨nnen. Aus
der Laufzeit la¨sst sich mit der Annahme einer Schallgeschwindigkeit von 1500 m/s
die Dicke der Sklera und des Ziliarko¨rpers bereits sehr gut abscha¨tzen. Neben
der erho¨hten Laufzeit fu¨hrt die ho¨here Skleradicke auch zu einer Verringerung der
Signalamplitude durch die Abschwa¨chung wa¨hrend der Ausbreitung sowie einer
Verbreiterung des Signals durch die gro¨ßeren diﬀraktiven Einﬂu¨sse.
In Abb. 6.2 sind daru¨ber hinaus fu¨r die ansteigenden Flanken der Signalverla¨ufe
vom Ziliarko¨rper und auslaufenden Ziliarko¨rper exponentielle Fits eingetragen.
Aus dem Exponenten dieser Kurven la¨sst sich nach Kap. 3 der eﬀektive Ab-
schwa¨chungskoeﬃzient µeff des Gewebes bestimmen. Die auf diesem Wege be-
stimmten Werte von 120 bzw. 123 cm−1 stimmen sehr gut miteinander u¨berein.
Die Abweichung zu dem in Abb. 2.3 angegebenen Wert fu¨r das zilia¨re Pigmente-
pithel um den Faktor 3 la¨sst sich zum einen damit erkla¨ren, dass die Absorption
der Pigmentschichten von Schweinen deutlich niedriger ausfa¨llt. Daru¨ber hinaus
wird u¨ber die exponentiellen Kurven der eﬀektive Abschwa¨chungskoeﬃzient µeff
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bestimmt und nicht der Absorptionskoeﬃzient µa. Des Weiteren erfolgt in den Mes-
sungen die Druckgenerierung nicht nur im zilia¨ren Pigmentepithel, sondern zum
Teil auch im Ziliarmuskel, dessen Absorptionskoeﬃzient bei dieser Wellenla¨nge je-
doch um eine Gro¨ßenordnung niedriger liegt. Daher wird in obiger Messung ein
Wert bestimmt, der sich aus denen fu¨r das zilia¨re Pigmentepithel und den Zili-
armuskel zusammensetzt. Fu¨r die Messung im Bereich der pars plana kann keine
Bestimmung des Abschwa¨chungskoeﬃzienten erfolgen, da ein deutlicher pyroelek-
trischer Signaluntergrund vorliegt. Dieser liegt allerdings nur im pars plana-Bereich
vor, da bei den anderen Messungen die Absorption u¨ber gro¨ßere Schichtdicken er-
folgt und somit die Photonenzahl, die den Detektor erreicht, gering ist. Insgesamt
la¨sst sich aus den vera¨nderten Laufzeiten der optoakustischen Transienten eine
Tiefenbestimmung der absorbierenden Schichten durchfu¨hren.
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Abbildung 6.3: Bestimmung der Position des zilia¨ren Pigmentepithels eines Zili-
arko¨rper-Trepanats in Transmission und Reﬂexion bei einer Wellenla¨nge von 1052 nm.
Fu¨r die Detektion in Transmission betrug die eingestrahlte Pulsenergie 6 mJ, in Reﬂe-
xion 9 mJ. Die im zilia¨ren Pigmentepithel generierten Drucktransienten erreichen nach
gleichen Laufzeiten von 0,8 µs den Detektor.
Abb. 6.3 zeigt vergleichende Messungen aus dem Ziliarko¨rperbereich im
Transmissions- und Reﬂexionsmodus. Aufgrund der starken Streuung in der Sklera
ist fu¨r eine Druckgenerierung im zilia¨ren Pigmentepithel beim Reﬂexionsbetrieb
eine deutlich ho¨here Laserpulsenergie von 9 mJ erforderlich. Aus diesem Grund
wurde fu¨r diese und die folgenden Messungen zur Lokalisation ein Nd:YLF-Laser
mit einer Wellenla¨nge von 1052 nm eingesetzt. Im Transmissionsmodus wurde
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weiterhin eine Pulsenergie von 6 mJ verwandt, um eine Ablation des Gewebes zu
vermeiden.
Man erkennt in den Signalverla¨ufen nach einer Zeit von 0,8 µs einen u¨bereinstim-
menden Signalanstieg der im zilia¨ren Pigmentepithel generierten Drucktransienten.
Wegen der starken Streuung der Sklera sowie einer zusa¨tzlichen Absorption in der
Lamina fusca ist die Amplitude im Reﬂexionsmodus trotz einer ho¨heren Laser-
pulsenergie deutlich geringer. Daru¨ber hinaus fu¨hrt die Streuung in der Sklera zu
einem stark ausgepra¨gten pyroelektrischen Signaluntergrund. In den Folgemessun-
gen wird dieses pyroelektrische Signal durch eine Abschirmung des Detektors nach
Abschnitt 4.3 reduziert.
In dem Signalverlauf der Messung in Reﬂexion ist nach ca. 0,6 µs noch ein wei-
terer, deutlich geringerer Signalanstieg erkennbar. Dieser Anstieg beruht auf der
Absorption in der schwa¨cher pigmentierten Lamina fusca. In der Transmissions-
messung verhindert die starke Absorption des zilia¨ren Pigmentepithels eine fu¨r die
Druckgenerierung ausreichende Energiedichte in dieser Schicht. Daher ist die La-
mina fusca nur im Reﬂexionsmodus erkennbar und liefert ein weiteres Kriterium
fu¨r die Lokalisation des Ziliarko¨rpers. Die Messung in Abb. 6.3 zeigt, dass es bei
einer Einstrahlung von der Skleraseite aus mo¨glich ist, eine fu¨r die Druckgene-
rierung ausreichende Energiedichte im zilia¨ren Pigmentepithel zu erreichen. Der
Reﬂexionsmodus ist somit fu¨r eine Lokalisation des Ziliarko¨rpers geeignet.
6.2 Lokalisation der Ziliarko¨rperregion an
Schweineaugen
Fu¨r eine Darstellung der Position des kompletten Ziliarko¨rpers an unversehrten
Augen ist ein Bewegen des Detektors u¨ber die gesamte Zielregion notwendig. Um
eine solche Darstellung zu erreichen, wurden daher Drucktransienten in einem
Abstand von 500 µm u¨ber die gesamte Limbusregion aufgenommen. Die Augen
waren dabei gema¨ß Abb. 5.2 ﬁxiert.
Abb. 6.4 zeigt exemplarisch die Signalverla¨ufe von 16 Messungen an einem Schwei-
neauge. Fu¨r die Erzeugung der Drucktransienten wurden Laserpulse mit einer Puls-
energie von 10 mJ bei einer Wellenla¨nge von 1052 nm appliziert. Dabei wurden die
gemessenen Signalverla¨ufe zur Verbesserung des Signal-Rausch-Verha¨ltnisses u¨ber
10 Pulse gemittelt. Die erste Messung fand im pars plana-Bereich statt, die letzte
106 Experimentelle Ergebnisse zur Bildgebung biologischen Gewebes
0,0 0,5 1,0 1,5
-20
0
20
40
60
80
2
4
6
8
10
12
14
16
Zeit [µs]
De
te
kt
o
rp
os
iti
o
n
Si
gn
al
 
[m
V]
Abbildung 6.4: Signalverla¨ufe der Drucktransienten aus der Ziliarko¨rperregion eines
Schweineauges. Die Detektorpositionen haben einen Abstand von 500 µm. Position 1
beﬁndet sich im Bereich des retinalen Pigmentepithels, Position 16 im Bereich des U¨ber-
ganges von der Sklera zur Hornhaut. Die verwandte Pulsenergie betra¨gt 10 mJ bei einer
Wellenla¨nge von 1052 nm. Auf die grau unterlegten Signalverla¨ufe wird im Text explizit
eingegangen.
im Bereich der beginnenden Hornhaut. Im Folgenden werden einige charakteristi-
sche Kurven na¨her erla¨utert.
Die erste Detektorposition ist ca. 7 mm vom Limbus entfernt. An diesem Punkt
wurde ein schwarzer Faden fu¨r eine spa¨tere Orientierung in den histologischen
Schnitten eingena¨ht. Im Signalverlauf erkennt man ein Maximum nach 0,25 µs.
Die Druckgenerierung erfolgt hier in der Sklera und an dem schwarzen Faden.
Aufgrund der hohen Absorption des Fadens ist die Energiedichte im retinalen
Pigmentepithel fu¨r eine Druckerzeugung nicht ausreichend. Der zweite Messpunkt
liegt 500 µm na¨her zum Limbus. Man erkennt ebenfalls ein breites Signal aus dem
Sklerabereich. Zusa¨tzlich existiert ein Signalanstieg nach 0,45 µs. Dieses Signal
beruht auf einer Druckgenerierung im retinalen Pigmentepithel. Wegen der zuneh-
menden Skleradicke ist bei dem Signalverlauf am siebten Messpunkt eine zeitliche
Verzo¨gerung des Signalanstiegs dieser Signalkomponenten aus dem retinalen Pig-
mentepithel auf 0,53 µs erkennbar. Außerdem ist das Signal hier verbreitert, was
in einer Aufweitung der pigmentierten Aderhaut und einer morphologischen Auf-
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lockerung dieses Bereiches begru¨ndet ist.
Die elfte Detektorpositon liegt im Bereich des zu lokalisierenden Ziliarko¨rpers.
Aufgrund der hohen Absorption in der Lamina fusca und vor allem dem zilia¨ren
Pigmentepithel sind hier zwei deutliche Signalmaxima nach 0,57 µs und 0,83 µs
ausgepra¨gt. Bei der vierzehnten Messung ist das in der Sklera generierte Druck-
signal wegen der erho¨hten Transmission durch die beginnende Hornhaut bereits
deutlich reduziert. Durch den du¨nner werdenden Sklerasporn in diesem Gebiet
nimmt der Anteil der Hornhaut weiter zu, so dass auch bei den folgenden Mess-
punkten geringere Streuung und Absorption vorliegen. Aus diesem Grund ist eine
ho¨here Energiedichte in den tiefer liegenden Schichten mo¨glich, was die Generie-
rung von Drucktransienten mit großen Amplituden zur Folge hat. Die Signale aus
diesem Gebiet der Iriswurzel sind dabei wegen der morphologischen A¨nderungen
durch die Abplattung wa¨hrend der Messung nicht mehr direkt korrelierbar.
Abb. 6.5 zeigt im oberen Bild einen histologischen Schnitt der gemessenen Region
fu¨r die Zuordnung der unterschiedlichen Signalverla¨ufe an die vorliegende Morpho-
logie. Ausgehend von den eingena¨hten Markierungen sind die Messpunkte einge-
zeichnet. Aufgrund einer mit 4% angenommenen, ﬁxationsbedingten Schrumpfung
des Gewebes ist der Abstand der Messpunkte auf 480 µm reduziert. Da wegen des
Anpressdruckes wa¨hrend der Messung die natu¨rliche Kru¨mmung des Gebietes auf-
gehoben ist, muss fu¨r einen Vergleich eine geometrische Korrektur erfolgen. Hierzu
ist die Histologie in 480 µm breite Segmente um die Messpunkte unterteilt, die
auf einer Geraden neu angeordnet werden. Das Ergebnis dieser Korrektur ist im
unteren Bild in Abb. 6.5 zu sehen.
Fu¨r eine zweidimensionale Darstellung der Schnittebene sind die Signalverla¨ufe aus
Abb. 6.4 in ein Graustufenbild, wie es auch bei anderen bildgebenden Verfahren
verwandt wird, umgewandelt worden. Dieses Graustufenbild ermo¨glicht einen Ver-
gleich bezu¨glich des Verlaufs der absorbierenden Schichten mit der histologischen
Aufarbeitung. Abb. 6.6 zeigt dieses Graustufenbild zusammen mit dem korrespon-
dierenden histologischen Schnitt. In diesem Bild ist die Zeit, die u¨ber die Schall-
geschwindigkeit c0 im Gewebe mit der Tiefe korreliert, u¨ber die Detektorpositon
aufgetragen. Die Amplitudenwerte der einzelnen Signalverla¨ufe sind in Graustufen
kodiert. Dabei entsprechen weiße bzw. helle Bereiche einer hohen Amplitude und
damit einer hohen Absorption im Gewebe, wa¨hrend dunkle Bereiche Gebieten mit
niedriger, zum Teil auch negativer Amplitude entsprechen. Diese geringen Ampli-
tuden lassen sich auf niedrige Absorption des Lichts bzw. diﬀraktive Einﬂu¨sse auf
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Abbildung 6.5: Oben: Histologischer Schnitt der in Abb. 6.4 vermessenen Ziliarko¨rper-
region. Die eingezeichneten Detektorpositionen haben einen Abstand von 480 µm, da von
einer 4%igen Schrumpfung des Gewebes beim Fixationsprozess ausgegangen wird.
Unten: Korrektur des Kru¨mmungsradius zur Vergleichbarkeit des histologischen Schnitts
mit den detektierten Drucktransienten aus [Bru 00].
die Drucktransienten zuru¨ckfu¨hren.
Der Verlauf des retinalen Pigmentepithels la¨sst sich im Graustufenbild als hellgrau-
es Band (1) erkennen, das bei der zweiten Detektorposition in einer 0,53 µs ent-
sprechenden Tiefe beginnt. In Richtung des Ziliarko¨rpers (4) teilt es sich in Lamina
fusca (2) und zilia¨res Pigmentepithel (3) auf. Gleichzeitig liegen diese Signalmaxi-
ma aufgrund der zunehmenden Skleradicke bei spa¨teren Zeiten. In Richtung der
Hornhaut (6) erfolgt eine deutliche Reduktion des Signals aus der Sklera (5) auf-
grund der bereits erwa¨hnten reduzierten Streuung und zunehmenden Transparenz.
Hierdurch sind im Bereich der Iris (7) deutlich ho¨here Energiedichten mo¨glich, die
zur Generierung hoher Druckamplituden fu¨hren.
Insgesamt zeigt sich bezu¨glich des qualitativen Verlaufs, vor allem von retinalem
und zilia¨rem Pigmentepithel sowie der Lamina fusca, eine sehr gute Korrelation mit
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Abbildung 6.6: Aus den Drucktransienten in Abb. 6.4 generiertes Graustufenbild der
Ziliarko¨rperregion. Hohe Amplituden entsprechen hellen Bereichen, niedrige Amplituden
dunklen Bereichen. Zum Vergleich ist der korrelierende histologische Schnitt mit darge-
stellt. Auf die nummerierten Bereiche wird im Text eingegangen.
der histologischen Aufarbeitung. Ein exakter Vergleich ist jedoch nicht mo¨glich,
da bezu¨glich des histologischen Schnitts mehrere unbekannte Parameter vorliegen
[Bru 00]:
• Die ﬁxationsbedingte Schrumpfung ist nicht genau bekannt, so dass ein ty-
pischer Wert von 4% angenommen wird.
• Die Kompression der Schichten durch das Anpressen des Detektors kann zu
einer leichten A¨nderung der morphologischen Struktur fu¨hren.
• Bei der Anfertigung der Schnitte kann es zu einer Abweichung der Schnitt-
richtung von der Messstrecke kommen.
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• Durch die Fixierung und das mechanische Schneiden bei der Aufarbeitung
sind gewebsa¨ndernde Artefakte nicht zu vermeiden.
Neben dem Vergleich durch die histologische Aufarbeitung ist eine Zuordnung der
einzelnen Strukturen daher auch durch Vorexperimente, wie sie in Abschnitt 6.1
beschrieben wurden, mo¨glich.
Abb. 6.7 zeigt ein weiteres, a¨quivalent generiertes Graustufenbild eines anderen
Auges. Der prinzipielle Verlauf der absorbierenden Schichten entspricht denen in
Abb. 6.6. Aufgrund der leicht unterschiedlichen morphologischen Struktur erge-
ben sich lediglich marginale Unterschiede bezu¨glich der Tiefe der zu lokalisieren-
den Schichten. Daru¨ber hinaus erkennt man hier ebenfalls die probenspeziﬁschen,
unterschiedlichen Absorptionskoeﬃzienten. Bei gleicher eingestrahlter Pulsenergie
ergeben sich in den Abb. 6.6 und 6.7 unterschiedliche Kontrastverha¨ltnisse. Ins-
gesamt stellt die optoakustische Tomographie aber ein geeignetes Verfahren zur
Lokalisation des Ziliarko¨rpers dar.
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Abbildung 6.7: Analog zu Abb. 6.6 erzeugtes Graustufenbild der Ziliarko¨rperregion
eines weiteren Schweineauges. Die verwandten Parameter entsprechen den vorherigen
Messungen. Es zeigen sich leichte Diﬀerenzen im Verlauf der absorbierenden Schichten
sowie der Amplituden dieser Strukturen.
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6.3 Energieabha¨ngigkeit der Lokalisation
Obwohl in den histologischen Schnitten kein Hinweis auf eine Gewebsscha¨digung
bei Applikation von Laserpulsen mit Energien von 10 mJ erkennbar ist, sind zusa¨tz-
liche Untersuchungen fu¨r die Bestrahlung mit hohen Pulsenergien notwendig. Bei
auftretenden Vera¨nderungen im Gewebe sollten diese als zeitliche A¨nderungen in
den optoakustischen Signalverla¨ufen auftreten. In Abb. 6.8 ist die Echtzeitdetek-
tion von 19 Drucktransienten aus dem Ziliarko¨rperbereich eines Schweineauges
dargestellt. Diese Drucktransienten wurden mit einer Wiederholrate des Nd:YAG-
Lasers von 10 Hz erzeugt. Die Pulsenergie liegt dabei mit 19 mJ deutlich ho¨her als
bei den Messungen zur Lokalisation des Ziliarko¨rpers in den Abb. 6.6 und 6.7. Da
bei dieser Messung keine Mittelung u¨ber mehrere Signale mo¨glich war, wurde eine
Verringerung des Rauschens nach der Messung u¨ber eine Mittelung von fu¨nf be-
nachbarten Messpunkten erreicht. Hierdurch verringert sich die zeitliche Auﬂo¨sung
von 5 ns auf 25 ns. Diese Verringerung ist aufgrund der Breite der Strukturen im
Ziliarko¨rperbereich jedoch vernachla¨ssigbar.
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Abbildung 6.8: Mit 19 mJ Pulsenergie generierte Drucktransienten aus der Zi-
liarko¨rperregion eines Schweineauges. Die Wiederholrate des Nd:YAG-Lasers betrug
10 Hz. Der Verlauf der Transienten ist bis auf leichte Vera¨nderungen der Amplitude,
die auf Schwankungen der Laserpulsenergie beruhen, identisch.
Die detektierten Signale in Abb. 6.8 zeigen keine A¨nderungen bezu¨glich des Si-
gnalverlaufs. Es treten lediglich kleine A¨nderungen der maximalen Amplitude auf,
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die sich auf Schwankungen der Laserpulsenergie zuru¨ckfu¨hren lassen. Dies ist ein
weiterer Hinweis darauf, dass durch die bei der optoakustischen Tomographie ver-
wandten Laserpulsenergien keine Gewebsvera¨nderungen auftreten.
Ein weiteres Kriterium fu¨r die zu applizierende Pulsenergie ist neben dem Scha¨di-
gungspotential das Signal-Rausch-Verha¨ltnis bzw. der hierdurch erreichbare Kon-
trast in der Bildgebung. In Abb. 6.9 sind Messungen entsprechend der Lokalisation
des Ziliarko¨rpers nach Abb. 6.6 fu¨r die Ziliarko¨rperregion eines Schweineauges dar-
gestellt. Dabei wurde die Messstrecke mehrfach durchfahren und die Energie von
3 mJ in Schritten von 1 mJ auf 10 mJ erho¨ht. Die hieraus generierten Graustufen-
bilder in Abb. 6.9 sind fu¨r die Bestimmung des optimalen Energiebereiches gleich
skaliert. Bei geringen Pulsenergien von 3 bis 5 mJ ist die Energiedeponierung fu¨r
eine Generierung von Drucktransienten in der Lamina fusca nicht ausreichend.
Man erkennt fu¨r diese Pulsenergien nur ein deutliches Signal vom zilia¨ren Pig-
mentepithel. Ab einer Pulsenergie von 6 mJ sind die zwei den Ziliarko¨rper um-
gebenden Schichten bereits deutlich erkennbar. Ab 8 mJ Pulsenergie ﬁndet ein
deutlicher Anstieg des in der Sklera erzeugten Signals statt. Daru¨ber hinaus sind
die im vorderen Bereich des Ziliarko¨rpers sowie im U¨bergang zur Iriswurzel ge-
nerierten Signale deutlich u¨bersteuert. Aus den Messungen in Abb. 6.9 la¨sst sich
eine Pulsenergie von 6 - 7 mJ als optimal fu¨r eine Bildgebung abscha¨tzen. Aus
den Signalen, die mit mehr als 7 mJ generiert werden, lassen sich keine zusa¨tz-
lichen Informationen gewinnen. Aufgrund der hohen Schwankung der optischen
Eigenschaften biologischen Gewebes ist die optimale Laserpulsenergie fu¨r die op-
toakustische Tomographie jedoch nicht genau speziﬁzierbar, sondern nur innerhalb
gewisser Grenzen abscha¨tzbar.
Dies la¨sst sich durch die Messungen in Abb. 6.10 belegen. Die in dieser Abbildung
dargestellten Signalverla¨ufe stammen aus dem Ziliarko¨rperbereich eines Schweine-
auges. Die Pulsenergie wurde wie bei den vorangegangenen Messungen in 1 mJ-
Schritten von 3 mJ auf 19 mJ erho¨ht. Die detektierten Signale sind dabei ebenfalls
u¨ber 10 Pulse gemittelt. In dieser Messreihe sind ebenfalls bis 5 mJ Pulsenergie
keine Drucktransienten von den beiden den Ziliarko¨rper umgebenden pigmentier-
ten Schichten detektierbar. Eine Erho¨hung der Pulsenergie fu¨hrt zuna¨chst zu einer
Zunahme des in der Sklera generierten Signals.
Bei einer Pulsenergie von 6 mJ sind zwei lokale Maxima bei 0,6 µs und 0,75 µs er-
kennbar, die der Lamina fusca und dem zilia¨ren Pigmentepithel zugeordnet werden
ko¨nnen. Eine weitere Erho¨hung der Pulsenergie fu¨hrt vor allem zu einem deutlichen
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Abbildung 6.9: Graustufenbilder aus der Ziliarko¨rperregion eines Schweineauges fu¨r
verschiedene Pulsenergien von 3 mJ bis 10 mJ bei einer Wellenla¨nge von 1064 nm.
Die Laserpulsenergie wurde in Schritten von 1 mJ erho¨ht. Die Bilder weisen die gleiche
Skalierung auf. Ein optimaler Kontrast zur Bestimmung des Verlaufs der pigmentierten
Schichten ergibt sich bei Pulsenergien von 6 bis 7 mJ.
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Anstieg der in der Lamina fusca generierten Drucksignale im Vergleich zu denen
aus dem zilia¨ren Pigmentepithel. Daru¨ber hinaus tritt eine Verbreiterung der in
der Lamina fusca erzeugten Signale auf. Hierdurch ist das zilia¨re Pigmentepithel
fu¨r hohe Pulsenergien ab 17 mJ nur noch als Schulter in dem breiten Signal der
Lamina fusca zu erkennen. Dies fu¨hrt zu einer deutlich erschwerten Lokalisation
der beiden Schichten.
Auch bei den Messungen in Abb. 6.10 ist der Ziliarko¨rper durch die ihn umgeben-
den Schichten ab einer Pulsenergie von 6 mJ lokalisierbar. Aufgrund einer anderen
Pigmentierung der Schichten ist jedoch anders als in Abb. 6.9 ein gutes Kontrast-
verha¨ltnis bis zu Pulsenergien von 12 mJ gegeben. Fu¨r medizinische Anwendungen
ist die Pulsenergie allerdings so gering wie mo¨glich zu halten, um Gewebsscha¨di-
gungen zu vermeiden.
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Abbildung 6.10: Signalverla¨ufe der Drucktransienten aus der Ziliarko¨rperregion eines
Schweineauges fu¨r verschiedene applizierte Pulsenergien von 3 bis 19 mJ aus [Jan 00].
Die eingestrahlte Wellenla¨nge betrug 1064 nm. Die Signale sind u¨ber 10 Pulse gemit-
telt. Die Lamina fusca bei 0,6 µs und das zilia¨re Pigmentepithel bei 0,75 µs sind bei
Pulsenergien von 6 bis 12 mJ deutlich zu trennen.
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6.4 Wellenla¨ngenabha¨ngigkeit der Lokalisation
Wie bereits in Abb. 1.1 dargestellt, sind die optischen Eigenschaften biologischen
Gewebes in hohem Maße von der Wellenla¨nge abha¨ngig. Fu¨r den Ziliarko¨rperbe-
reich von Kaninchen sind die Absorptions- und Streueigenschaften der verschie-
denen Schichten nach [Nem 98] in Abb. 2.3 gezeigt. Diese Werte sind dabei nur
als Orientierungspunkte zu verstehen. Aufgrund unterschiedlicher Pigmentierun-
gen und morphologischer Diﬀerenzen ko¨nnen sich große Abweichungen ergeben.
Dies gilt insbesondere dann, wenn die Strukturen nicht getrennt, sondern als ge-
samter Ziliarko¨rper untersucht werden. Im Folgenden soll daher der Einﬂuss der
Wellenla¨nge fu¨r die optoakustische Bildgebung bezu¨glich des Kontrastes betrachtet
werden. Aufgrund der erreichbaren Eindringtiefe wird hierbei nur der nahinfrarote
Spektralbereich beru¨cksichtigt.
Abb. 6.11 zeigt zwei Graustufenbilder der Ziliarko¨rperregion von Schweineaugen.
Fu¨r diese Messungen wurden dabei zwei verschiedene Wellenla¨ngen im nahinfra-
roten Spektralbereich eingesetzt. Das obere Bild wurde bei einer Wellenla¨nge von
813 nm generiert, das untere bei 1064 nm. Durch die direkte Umkopplung der
Lichtleitfaser am Detektorhandstu¨ck konnte ein Wechsel der Wellenla¨nge erfolgen,
ohne den Detektor zu bewegen. Daher liegen die jeweils 12 Messpunkte an iden-
tischen Stellen. Die Signale sind dabei fu¨r jede Detektorposition u¨ber 10 Pulse
gemittelt. Wegen der begrenzten Ausgangsenergie des optischen parametrischen
Oszillators wurde die Laserpulsenergie fu¨r beide Messreihen auf 6 mJ reduziert.
Hierdurch ist der Kontrast verglichen mit den Abb. 6.6 und 6.7 deutlich gerin-
ger. Mit diesen Messungen ko¨nnen so die Vera¨nderungen in den Signalen auf den
Einﬂuss der Wellenla¨nge zuru¨ckgefu¨hrt werden.
Bei einer Wellenla¨nge von 813 nm ﬁndet in der Sklera aufgrund des deutlich ho¨-
heren Streukoeﬃzienten und der damit verbundenen gro¨ßeren Aufenthalts- und
Absorptionswahrscheinlichkeit der Photonen eine sta¨rkere Druckgenerierung statt
als bei 1064 nm Wellenla¨nge. Auch die pigmentierte Lamina fusca (1) ist wegen des
ho¨heren Absorptionskoeﬃzienten bei 813 nm von ihrem Verlauf her deutlich besser
erkennbar. Durch die hohe Absorption in der Lamina fusca ist die Energiedichte
in den darunter liegenden Schichten, vor allem dem zilia¨ren Pigmentepithel, stark
verringert. Daher ko¨nnen nur geringe Drucktransienten in diesen Schichten gene-
riert werden. Der Verlauf des zilia¨ren Pigmentepithels (2) ist deshalb nur schwach
ausgepra¨gt.
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Abbildung 6.11: Graustufenbilder der Ziliarko¨rperregion eines Schweineauges fu¨r zwei
verschiedene Wellenla¨ngen im nahinfraroten Spektralbereich. Die Laserpulsenergie beider
Messungen betra¨gt 5 mJ.
Oben: Bei einer Wellenla¨nge von 813 nm ist die Lamina fusca (1) deutlich besser er-
kennbar als das zilia¨re Pigmentepithel (2).
Unten: Fu¨r eine Wellenla¨nge von 1064 nm ist das Signal des zilia¨ren Pigmentepithels
(2) ausgepra¨gter, jedoch la¨sst sich auch der Verlauf der Lamina fusca (1) erkennen.
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Im Gegensatz hierzu ist bei einer Wellenla¨nge von 1064 nm der Verlauf des zi-
lia¨ren Pigmentepithels sehr gut erkennbar. Dies beruht auf der deutlich geringeren
Absorption der Lamina fusca bei dieser Wellenla¨nge. Aus diesem Grund ist die La-
mina fusca die vom Kontrast her schwa¨cher ausgepra¨gte Schicht. Wegen des mit
zunehmender Wellenla¨nge sinkenden Streukoeﬃzienten der Sklera sind die Energie-
dichten in den tieferen Schichten jedoch insgesamt ho¨her, so dass sich der Verlauf
der beiden pigmentierten Schichten besser erkennen la¨sst. Die reduzierte Streuung
in der Sklera fu¨hrt in dieser Schicht zur Generierung geringerer Drucktransienten,
wie in dem Graustufenbild erkennbar ist.
Insgesamt lassen die Messungen fu¨r die Detektion der Pigmentschichten die Aussa-
ge zu, dass der nahinfrarote Spektralbereich fu¨r die Lokalisation des Ziliarko¨rpers
geeignet ist. Fu¨r eine Lokalisation des zilia¨ren Pigmentepithels erscheint dabei eine
Wellenla¨nge von 1064 nm aufgrund der geringeren Absorption in den vorgelagerten
Schichten besser geeignet. Jedoch ist auch bei 813 nm eine Detektion dieser Schicht
mo¨glich. Da der Verlauf des zilia¨ren Pigmentepithels beim U¨bergang vom retina-
len Pigmentepithel zum Ziliarko¨rper einer deutlich gro¨ßeren Varianz bezu¨glich der
Tiefe unterworfen ist, sollte zur Vermeidung hoher Pulsenergien eine Detektion mit
einer Wellenla¨nge von 1064 nm erfolgen. Die Wahl der Wellenla¨nge wird allerdings
erheblich von den Pra¨ferenzen der Ophtalmochirurgen und der zur Koagulation
des Ziliarko¨rpers verwandten Wellenla¨nge abha¨ngen.
6.5 Bildgebung mit Zeilendetektoren
Fu¨r eine einfachere Bildgebung ist die Darstellung ganzer Schnittebenen ohne ein
Bewegen des Detektors notwendig. Aus diesem Grund werden im Folgenden die er-
sten Messungen mit dem in Abschnitt 5.3.2 entwickelten Zeilendetektor vorgestellt,
die dessen Potential zeigen. Die Detektoren wurden dabei nacheinander angesteu-
ert und die jeweils in diesem Detektor beﬁndliche Lichtleitfaser zur Bestrahlung
verwandt.
In Abb. 6.12 sind die detektierten Signale eines Zeilendetektors mit vier Detek-
toren in einem Abstand von 2 mm von einem Gewebephantom dargestellt. Die
Probe bestand aus Gelatine mit zusa¨tzlich eingebrachten Streuzentren und einer
stark absorbierenden Schicht in einer Tiefe von 5 mm. In den gemessenen Signalen
erkennt man an den maximalen Amplituden, dass die einzelnen Detektoren deut-
lich unterschiedliche Empﬁndlichkeiten aufweisen. Daru¨ber hinaus sind an den
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Abbildung 6.12: Links: Schematische Darstellung der Probe mit einer absorbierenden
Schicht in einer Tiefe von 5 mm parallel zur Oberﬂa¨che. Rechts: Detektierte Druck-
transienten aus dieser absorbierenden Schicht. Die Zeiten, zu denen die Signalmaxima
erreicht werden, stimmen u¨berein. Daher kann auch bei der Detektion von einer parallel
zur Oberﬂa¨che verlaufenden Schicht ausgegangen werden.
verschiedenen negativen Signalverla¨ufen unterschiedliche diﬀraktionelle Einﬂu¨sse
und Reﬂexionen der Signale erkennbar. Das zeitliche Eintreﬀen der Signalmaxima
stimmt jedoch fu¨r alle Detektoren u¨berein. Aus den Maxima kann daher auf eine
parallel zur Oberﬂa¨che liegende absorbierende Schicht geschlossen werden.
In Abb. 6.13 sind die mit dem selben Zeilendetektor gemessenen Drucktransienten
einer schra¨g verlaufenden Absorberschicht dargestellt. Die absorbierende Schicht
war dabei um 15 Grad gegenu¨ber der Oberﬂa¨che geneigt. Da fu¨r die Detektion der
A¨nderung der Tiefe nur die zeitliche Diﬀerenz des Eintreﬀens der Signalmaxima
entscheidend ist, sind die Signalverla¨ufe in Abb. 6.13 auf maximale Amplitude nor-
miert. Aus dem zeitlichen Versatz kann u¨ber die Schallgeschwindigkeit in der Probe
die Tiefe bestimmt werden. Mit dem bekannten Abstand benachbarter Detektoren
von 2 mm ist somit eine Bestimmung des Winkels mo¨glich. Fu¨r die Schallgeschwin-
digkeit in Gelatine wird aufgrund der Konsistenz ein gegenu¨ber Wasser erho¨hter
Wert von 1600 m/s angenommen. Hiermit ergibt sich ein mittlerer Winkel von
13 Grad, der um 13% von dem tatsa¨chlichen Winkel abweicht. Die U¨bereinstim-
mung ist trotz der Unsicherheiten bezu¨glich der Schallgeschwindigkeit bereits sehr
gut.
Neben der Tiefenbestimmung von Strukturen ermo¨glicht das Bewegen eines Zeilen-
detektors u¨ber die Oberﬂa¨che der Probe auch eine mehrdimensionale Darstellung
der Form der Strukturen. Erste Messungen hierzu wurden an Gelatineproben mit
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Abbildung 6.13: Links: Schematische Darstellung der Probe mit einer absorbierenden
Schicht, die unter 15 Grad geneigt verla¨uft. Zusa¨tzlich sind die Positionen der einzel-
nen Detektoren des Zeilendetektors eingezeichnet. Rechts: Detektierte, auf maximale
Amplitude normierte Drucktransienten dieser Probe. Aus den Laufzeitdiﬀerenzen kann
u¨ber die Schallgeschwindigkeit und die Absta¨nde der Detektoren eine Bestimmung des
Winkels erfolgen. Dieser stimmt mit 13 Grad gut mit dem Ausgangswert u¨berein.
einer eingebetteten, dreieckigen Absorberschicht durchgefu¨hrt. Das Dreieck hat
eine Breite und Ho¨he von 10 mm und beﬁndet sich in einer Ebene parallel zur
Oberﬂa¨che gema¨ß der Anordnung in Abb. 6.14. Der Zeilendetektor bestand bei
dieser Messung aus sechs Detektoren mit einem Abstand von 2 mm. Dieser Zei-
lendetektor wurde in y-Richtung in Schrittweiten von 2 mm verfahren und dabei
jeweils eine Schnittebene detektiert.
Aus den auf diese Weise gemessenen 48 Drucktransienten wurde ein Graustufenbild
gewonnen, das in Abb. 6.14 dargestellt ist. Dieses Graustufenbild entspricht einem
Schnitt in der Ebene, in der sich die absorbierende Struktur befand. Die Werte der
einzelnen Bereiche entsprechen somit den maximalen Amplituden in dieser Tiefe.
Aufgrund der großen lateralen Bereiche von 2x2 mm2 fu¨r jeden detektierten Punkt
ist das Graustufenbild im Bereich der Kanten sehr unscharf. Daru¨ber hinaus sind
die unterschiedlichen Empﬁndlichkeiten der einzelnen Detektoren in diesem Bild
nicht korrigiert. Trotzdem lassen sich bereits so die Form und die Ausmaße des
Dreiecks erkennen.
Hierauf aufbauend fand eine Erweiterung auf absorbierende Strukturen in meh-
reren Ebenen nach der Anordnung in Abb. 6.15 statt. Die Gelatineprobe enthielt
zwei absorbierende Streifen mit einer Breite von jeweils 3 mm in Tiefen von 2,5
und 7,5 mm. Fu¨r die Detektion der optoakustischen Transienten wurde der in
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Abbildung 6.14: Links: Schematische Darstellung der Probe mit absorbierender, drei-
eckiger Struktur in einer Tiefe von 5 mm. Neben den Abmessungen ist die Verfahr-
richtung des Zeilendetektors eingezeichnet. Rechts: Graustufenbild aus der Ebene mit
maximaler Signalamplitude. Aufgrund der großen Absta¨nde der einzelnen Messpunkte
von 2 mm ist der Randbereich der dreieckigen Struktur unscharf.
Abb. 5.24 gezeigte Zeilendetektor mit 8 Detektoren in einem Abstand von 1 mm
eingesetzt. Der Zeilendetektor wurde u¨ber eine Strecke von 13 mm u¨ber die Probe
verfahren. Die Schrittweite betrug 1 mm. Hierdurch wurde die Probe an der Ober-
ﬂa¨che in 1 mm2 große Segmente aufgeteilt, deren Drucktransienten in Graustufen
dargestellt werden ko¨nnen.
Abb. 6.16 zeigt zwei Graustufenbilder, die ver-
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{1 mm
3 mm
Abbildung 6.15: Schematische
Darstellung der Probe mit absorbie-
renden Streifen in unterschiedlichen
Tiefen.
tikale Schnitte durch die Probe darstellen. Die
unterschiedlichen Empﬁndlichkeiten der ein-
zelnen Detektoren sind in diesen Darstellungen
nicht korrigiert, so dass sich leicht unterschied-
liche Helligkeiten in den Bereichen ergeben.
Das obere Bild ist dabei ein Schnitt entlang der
oberen absorbierenden Struktur. Man erkennt
in diesem Bild in einer Tiefe von 2,5 mm einen
durchgehenden hellen Streifen. Dieser Streifen
charakterisiert die Lage des oberen Absorbers.
In einer Tiefe von 7 mm erkennt man einen
knapp 3 mm breiten, hellen Bereich in der Mitte der Probe. Dies ist der Quer-
schnitt des unteren Absorbers.
Im unteren Bild von Abb. 6.16 ist das Schnittbild der anderen Achse dargestellt.
Man erkennt hier in der Tiefe von 2,5 mm ebenfalls den 3 mm breiten Querschnitt
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des oberen Absorbers. Aufgrund der Absorption in dieser oberen Schicht ist die
Energiedichte in der Schicht darunter deutlich geringer. Daher ist bei einer Tiefe
von 7 mm keine durchga¨ngige absorbierende Schicht erkennbar, sondern eine in
der Mitte unterbrochene. Im oberen Bild ist die Schicht erkennbar, da hier die
Detektorposition am Rand der oberen Struktur lag. Deshalb konnte durch die
in der Probe vorhandene Streuung eine Energiedeponierung auch in den unteren
Probenbereichen erfolgen.
In Abb. 6.17 sind Graustufenbilder von horizontalen Schnitten durch die Probe
dargestellt. Das obere Bild entspricht einem Schnitt in 2,5 mm Tiefe, das untere
in 7,5 mm Tiefe. Auch in diesen Bildern ko¨nnen die Verla¨ufe der beiden absorbie-
renden Streifen sehr gut erkannt werden. Dabei ist auch hier fu¨r die untere Schicht
aufgrund der geringeren Energiedichte direkt unterhalb des ersten Absorbers eine
Verringerung der Amplitude erkennbar.
Insgesamt ist mit dem realisierten Konzept eines Zeilendetektors eine Mo¨glich-
keit zur schnellen Erstellung von Schnittbildern der Proben mo¨glich. Durch ein
Verfahren auf der Oberﬂa¨che ko¨nnen dabei auch lateral ausgedehnte Strukturen
dargestellt werden. Die laterale Auﬂo¨sung ist durch den Detektorabstand gegeben.
Die axiale Auﬂo¨sung hingegen ha¨ngt nur vom zeitlichen Auﬂo¨sungsvermo¨gen der
PVDF-Folie und der Laserpulsdauer ab. Die absorbierenden Strukturen in diesem
Abschnitt hatten eine Dicke von nur 20 µm und konnten aufgrund ihrer hohen
Absorption sehr gut detektiert werden.
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Abbildung 6.16: Graustufendarstellung der in einer geschichteten Probe generierten
Drucktransienten. Die Probengeometrie ist in Abb. 6.15 dargestellt. Oben: Graustu-
fenbild eines seitlichen Schnitts durch den oberen absorbierenden Streifen. Man erkennt
den oberen Absorber als durchgehenden hellen Streifen in einer Tiefe von 2,5 mm. Der
untere Absorber ist quer hierzu als 3 mm breiter Streifen in einer Tiefe von 7 mm er-
kennbar. Unten: Graustufenbild fu¨r die Ebene senkrecht zum oberen Bild. Hier ist der
obere Absorber als 3 mm breiter Streifen erkennbar. Aufgrund der niedrigeren Energie-
dichte unterhalb dieses Absorbers ist der untere Absorber nicht als durchgehender Streifen
ausgepra¨gt, sondern in der Mitte unterbrochen.
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Abbildung 6.17: Graustufendarstellung der in einer geschichteten Probe generierten
Drucktransienten. Die Probengeometrie ist in Abb. 6.15 dargestellt. Oben: Graustu-
fenbild aus der Ebene des oberen absorbierenden Schicht. Der absorbierende Streifen ist
deutlich erkennbar. Unten: Graustufenbild aus der unteren absorbierenden Ebene. Der
in dieser Ebene liegende, absorbierende Streifen ist schlechter zu erkennen. Aufgrund der
Absorption in der oberen Schicht ist die Energiedichte zur Generierung der Drucktran-
sienten im mittleren Bereich des Streifens deutlich geringer. Daru¨ber hinaus weisen die
Detektoren am rechten Bildrand eine niedrigere Empﬁndlichkeit auf.
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Kapitel 7
Experimentelle Ergebnisse zur
Echtzeit-Detektion der
Koagulation
In diesem Kapitel werden die experimentellen Ergebnisse zur Detektion von Zu-
standsa¨nderungen wa¨hrend des Koagulationsprozesses des Ziliarko¨rpers darge-
stellt. Auftretende A¨nderungen der optischen Eigenschaften sollten sich dabei auf-
grund der Betrachtungen in Kap. 3 in dem Verlauf der detektierten optoakusti-
schen Transienten widerspiegeln. Ziel der Untersuchungen muss es daher sein, aus
den Signalverla¨ufen ein Abbruchkriterium herzuleiten. Mit diesem kann dann kurz
vor einer U¨berdosierung bei der Zyklophotokoagulation eine Unterbrechung der
Behandlung durch eine Ru¨ckkopplung zum therapeutischen Lasersystem erfolgen.
Fu¨r die Generierung der Koagulationsherde im Ziliarko¨rper wird der in Ab-
schnitt 5.2 beschriebene Diodenlaser mit einer emittierten Wellenla¨nge von 810 nm
eingesetzt. Die optoakustischen Drucktransienten werden mit dem bereits im vor-
herigen Kapitel verwandten Nd:YAG-Laser induziert. Je nach verwandtem Pro-
benmaterial und Messaufbau variieren Pulsenergie und Wiederholfrequenz des
Nd:YAG-Lasers sowie die durch den Diodenlaser applizierte Leistung. Die zu-
geho¨rigen Werte sind jeweils bei den einzelnen Messungen angegeben.
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7.1 Koagulationsabha¨ngige Vera¨nderungen des
Ziliarko¨rpers
Der Ausgangspunkt fu¨r die Detektion unterschiedlicher optoakustischer Transi-
enten wa¨hrend des Koagulationsprozesses ist die Vera¨nderung der optischen Ei-
genschaften durch die Gewebsdenaturierung. Diese Vera¨nderungen der optischen
Eigenschaften wurden bereits von mehreren Arbeitsgruppen untersucht [Jay 93],
[Rog 95], [Ese 99], wobei bereits im qualitativen Verhalten voneinander abweichen-
de Ergebnisse publiziert wurden. So werden neben konstant bleibendem Absorp-
tionskoeﬃzienten auch geringfu¨gig steigende oder sinkende Werte gemessen.
Prinzipiell fu¨hrt die Koagulation pigmentierter Gewebe zu einer Weißfa¨rbung des
koagulierten Bereiches. Hieraus ist die Annahme berechtigt, dass die Streuung im
Gewebe zunimmt. Ein steigender Streukoeﬃzient fu¨hrt nach Gl. 2.15 zu einem An-
stieg des eﬀektiven Abschwa¨chungskoeﬃzienten µeff . Dieser ist nach Kap. 3 fu¨r die
Flanke des detektierten Drucksignals verantwortlich und sollte somit zu einer zeit-
lichen Verbreiterung des Drucksignals fu¨hren. Melanin, als das fu¨r die Absorption
hauptsa¨chlich verantwortliche Pigment, ist sehr resistent bezu¨glich Vera¨nderungen
bei Hitzeeinwirkung [Bra 91]. Daher sind keine starken A¨nderungen der Absorpti-
onseigenschaften zu erwarten. Eine solche Konstanz des Absorptionskoeﬃzienten
ﬁndet sich auch in [Rog 95].
Da nach Abschnitt 3.5 die optoakustischen Drucktransienten wa¨hrend des Koagu-
lationsprozesses weiteren, sich u¨berlagernden Prozessen unterworfen sind, wurden
zuerst optoakustische Messungen vor und nach der Koagulation des Ziliarko¨rpers
durchgefu¨hrt. Anhand dieser Messungen kann das Verhalten der optischen Para-
meter wa¨hrend der Koagulation abgescha¨tzt werden. Um einen Einﬂuss der im Ge-
webe deponierten Wa¨rme auf das Drucksignal zu vermeiden, wurden zwischen dem
Koagulationsprozess und der anschließenden Messung einige 10 Sekunden gewar-
tet. Hierdurch konnte die gesamte deponierte Wa¨rme aus dem Ziliarko¨rpergebiet
herausdiﬀundieren.
Abb. 7.1 zeigt gemessene Drucktransienten aus der Ziliarko¨rperregion eines Schwei-
neauges vor und nach der Koagulation. Zur Erzeugung eines Koagulationsherdes
wurde eine Leistung von 1 W fu¨r 3 Sekunden appliziert. Die optoakustischen Tran-
sienten wurden mit einer Pulsenergie von 7 mJ erzeugt. Zur Verbesserung des
Signal-Rausch-Verha¨ltnisses wurde u¨ber 5 Messungen gemittelt.
In den Signalen aus der Bindehaut und der Sklera nach ungefa¨hr 0,07 bzw. 0,2 µs
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Abbildung 7.1: Optoakustische Messungen der Ziliarko¨rperregion eines Schweineauges
vor und nach Koagulation mit 1 W u¨ber 3 s aus [Jan 00]. Die Signalamplituden aus
Sklera und zilia¨rem Pigmentepithel steigen leicht an. Die Signalamplitude des in der
Lamina fusca generierten Drucksignals sinkt nach der Koagulation deutlich.
erkennt man einen leichten Anstieg der Amplitude. Durch die Erwa¨rmung der
Sklera sollte eine Dehydrierung erfolgen, die nach Abb. 3.11 und den Arbeiten von
Tuchin [Bak 95], [Tuc 97] zu einer gesteigerten Transmission und damit geringeren
Amplitude fu¨hrt. Eine steigende Amplitude la¨sst sich in diesem Zusammenhang
nur durch eine weitere Zunahme der Streuung erkla¨ren, die durch Koagulation
auch eines Teils der Sklera erzeugt wird.
Das Signal aus der Lamina fusca nach 0,9 µs wird im Gegensatz zum Signal aus
der Sklera deutlich reduziert und verbreitert. Dies beruht, wie bereits erwa¨hnt,
auf einer koagulationsbedingten Zunahme der Streuung sowie einer mo¨glicher-
weise vorliegenden A¨nderung der Absorption. Im zilia¨ren Pigmentepithel ist ein
schwach ausgepra¨gter Anstieg der Signalamplitude erkennbar. Durch die erho¨hten
Streueigenschaften und eventuelle Absorptionsverringerungen in den vorgelagerten
Schichten bleibt die Energiedichte im zilia¨ren Pigmentepithel nahezu konstant. Da-
her ergeben sich entsprechend nur geringe A¨nderungen der Amplitude.
In Abb. 7.2 sind analog der in Abschnitt 6.2 beschriebenen Vorgehensweise gene-
rierte Graustufenbilder der Ziliarko¨rperregion eines Schweineauges vor und nach
der Koagulation dargestellt. Nach der optoakustischen Messung mit einer Pulsener-
gie von 10 mJ wurde die vom Diodenlaser emittierte Strahlung in die Lichtleitfaser
eingekoppelt. Das Handstu¨ck wurde 1,5 mm vom Limbus entfernt positioniert und
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Abbildung 7.2: Aus optoakustischen Drucktransienten generierte Graustufenbilder der
Ziliarko¨rperregion eines Schweineauges. Oben: Graustufenbild vor der Koagulation.
Die Lamina fusca (1) und das zilia¨re Pigmentepithel (2) sind gut zu erkennen. Unten:
Nach der Koagulation mit 1 W u¨ber 5 Sekunden generiertes Graustufenbild. Die Koagu-
lation fand durch die Sklera bei einer Entfernung von 1,5 mm vom Limbus statt. Man
erkennt die deutliche Verringerung der Amplitude in allen Schichten an dieser Position.
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die Ziliarko¨rperregion fu¨r 5 Sekunden mit einer Leistung von 1 W koaguliert. An-
schließend wurden Drucktransienten fu¨r ein zweites Graustufenbild bei identischen
Detektorpositionen aufgenommen.
Im unteren Bild nach der Koagulation erkennt man 1,5 mm vom Limbus entfernt
eine deutliche Reduktion der Amplitude. Diese macht sich als dunkler Streifen
im Graustufenbild bemerkbar. Die u¨brigen Bereiche der Ziliarko¨rperregion sind
hingegen nahezu unvera¨ndert. Eine Verbreiterung der Signale durch eine erho¨hte
Streuung ist nicht erkennbar. Die Abnahme der Amplituden aus dem zilia¨ren Pig-
mentepithel (2) und der Lamina fusca (1) liefert nach diesen Messungen eine Aus-
sage u¨ber den Gewebszustand.
7.2 Echtzeitmessungen der Signalvera¨nderungen
durch Koagulation
In diesem Abschnitt werden Echtzeitmessungen der optoakustischen Transienten
wa¨hrend des Koagulationsprozesses vorgestellt. Sie dienen zur Untersuchung des
zeitlichen Verlaufs der im vorherigen Abschnitt gezeigten A¨nderungen der Eigen-
schaften des Gewebes. Dabei werden zuerst Messungen bei der Koagulation der
dem Ziliarko¨rper sehr a¨hnlichen Iris vorgestellt, bevor eine Ausweitung der Mes-
sungen auf den Ziliarko¨rper selbst erfolgt. Fu¨r den Ziliarko¨rper liefern Messungen
mit einer Koagulation u¨ber einen ins Auge eingebrachten Lichtleiter erste An-
haltspunkte. Ausgehend hiervon wird schließlich der klinisch relevante Fall einer
Koagulation und Messung der hervorgerufenen A¨nderungen bei einer Bestrahlung
durch die Sklera dargestellt.
7.2.1 Koagulation der Iris
Sowohl die Iris als auch der Ziliarko¨rper bestehen aus Muskelgewebe, das auf der
Ru¨ckﬂa¨che pigmentiert ist. Aufgrund des vergleichbaren morphologischen Aufbaus
von der Iris und dem Ziliarko¨rper ist fu¨r die Koagulation der Iris ein a¨hnliches
Verhalten bezu¨glich der A¨nderungen induzierter Drucktransienten zu erwarten.
Erste Echtzeitmessungen der Drucktransientena¨nderungen wurden im Bereich der
Iris wegen ihrer exponierten Position im Auge vorgenommen. Der Vorteil dieser
Position besteht darin, dass fu¨r die Generierung eines Koagulationsherdes eine
Bestrahlung durch die transparente Hornhaut und die ﬂu¨ssigkeitsgefu¨llte vordere
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Augenkammer erfolgen kann. Durch die im nahinfraroten Spektralbereich a¨ußerst
geringe Absorption dieses Bereiches ﬁndet eine Erwa¨rmung und Koagulation daher
nur in der Iris statt. Die detektierten optoakustischen Signale geben somit lediglich
die A¨nderungen bei der Koagulation des pigmentierten Muskelgewebes wieder.
In Abb. 7.3 sind exemplarisch Drucktransienten dargestellt, die wa¨hrend des Ko-
agulationsprozesses der Iris eines Schweineauges aufgenommen wurden. Der zeit-
liche Verlauf dieser in der Iris generierten Transienten a¨hnelt denen aus dem Zili-
arko¨rper. Man erkennt ein Signalmaximum bei Eintritt in den Muskel nach 0,9 µs
und ein zweites Maximum aus der Pigmentschicht auf der Ru¨ckseite nach 1,15 µs.
Bis 0,55 s nach Beginn der Koagulation steigt die Amplitude des Signals aus der
Pigmentschicht an. Im weiteren Verlauf des Koagulationsprozesses kommt es zu
einem signiﬁkanten Abfall der Amplitude. Das Verhalten entspricht somit im End-
eﬀekt den Ergebnissen aus Abschnitt 7.1.
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Abbildung 7.3: Exemplarische Echtzeitmessungen der Koagulation der Iris eines
Schweineauges. Die gemessenen Drucktransienten wurden mit einer Wiederholrate von
10 Hz bei einer Laserpulsenergie von 5 mJ des Nd:YAG-Lasers generiert. Die Iris wurde
mit einer Leistung von 0,5 W fu¨r 2 Sekunden koaguliert. Man erkennt den Anstieg der
Amplitude zu Beginn des Koagulationsvorganges. Im weiteren Verlauf der Koagulation
kommt es zu einem deutlichen Abfall der Signalamplitude.
Die bei der Koagulation erzeugten Scha¨digungen des Gewebes beruhen nach
Tab. 2.1 auf der Erwa¨rmung des Gewebes durch die hohen eingestrahlten Energie-
dichten. Dieser damit verbundene Temperaturanstieg fu¨hrt nach Abschnitt 3.5 zu
einem Anstieg des Gru¨neisen-Koeﬃzienten Γ, der maßgeblich ist fu¨r die Eﬃzient
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der Umwandlung von Lichtenergie in Druck. Als Konsequenz steigt mit zuneh-
mender Temperatur auch die Amplitude des optoakustischen Signals. Dies kann zu
Beginn des Koagulationsprozesses in den gemessenen Drucktransienten in Abb. 7.3
beobachtet werden. Die insgesamt komplexe Vera¨nderung des Signals beruht auf
der U¨berlagerung zweier konkurrierender Prozesse. Zum einen ist dies der Signal-
anstieg durch die Temperaturerho¨hung, zum anderen die Signalabnahme durch die
A¨nderungen der optischen Eigenschaften. Die Dominanz einer dieser Prozesse ist
stark abha¨ngig vom Pigmentierungsgrad. Jedoch pra¨gt sich bei andauernder Ko-
agulation immer eine sinkende Amplitude der generierten Drucktransienten aus.
7.2.2 Messungen bei intraokula¨rer Koagulation
In diesem Abschnitt erfolgt eine Kombination
Diagnosefaser
Behandlungsfaser
Detektor
Abbildung 7.4: Anordnung der
Lichtleitfasern fu¨r die Echtzeit-
messungen der Koagulation aus
[Jan 00]. Die Lichtleiter des De-
tektors sowie der zur Applika-
tion der koagulierenden Laser-
strahlung sind auf einer Achse
angeordnet. Die Applikation der
Strahlung zur Koagulation erfolgt
intraokula¨r.
der Messungen aus Abschnitt 7.1 und Ab-
schnitt 7.2.1. Hiermit werden die Echtzeitmes-
sungen der Koagulation der Iris mit den Messun-
gen vor und nach Koagulation des Ziliarko¨rpers
zu Echtzeitmessungen der Signalvera¨nderungen
wa¨hrend der Koagulation des Ziliarko¨rpers ver-
knu¨pft.
Bei der Applikation der Laseremission des
Diodenlasers treten Leistungsdichten bis zu
1 kW/cm2 auf. Durch die starke Ru¨ckstreu-
ung aus der Sklera gelangt ein Teil hiervon di-
rekt auf den Detektor. Dabei ist die Absorpti-
on des zur Fixierung der PVDF-Folie verwand-
ten Epoxyharzes bei direkter Bestrahlung nicht
vernachla¨ssigbar. Eine Bestrahlung fu¨hrt weniger
zur Generierung eines pyroelektrischen Signals,
sondern vielmehr zu einer direkten Zersto¨rung
der Elektroden. Zur Vermeidung einer Scha¨di-
gung des Detektors erfolgen die Messungen daher zuna¨chst mit dem Aufbau in
Abb. 7.4. Der Detektor wird auf dem ﬁxierten Auge in der Na¨he des Limbus plat-
ziert. Die Lichtleitfaser im Detektorhandstu¨ck wird fu¨r die Applikation der Laser-
pulse zur Druckgenerierung genutzt, so dass eine Messung im Reﬂexionsbetrieb
erfolgt.
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Zur Koagulation wird ein zweiter Lichtleiter durch eine Perforation der Sklera
in der Na¨he des Sehnervs in den Glasko¨rperraum eingefu¨hrt. Dabei sind dieser
Lichtleiter und der Detektor auf einer Achse angeordnet. Ihr Abstand vonein-
ander betra¨gt ungefa¨hr 3 mm. Durch diesen Aufbau erfolgt die Bestrahlung zur
Koagulation direkt im Zielgewebe. Das Licht wird dabei nahezu vollsta¨ndig im
zilia¨ren Pigmentepithel absorbiert, so dass die Vera¨nderungen der Sklera nur mar-
ginal aufgrund der Erwa¨rmung durch Wa¨rmediﬀusion sind. Die Signale aus dem
Ziliarko¨rper selbst unterliegen hingegen weiter den Einﬂu¨ssen aus Erwa¨rmung und
A¨nderung der optischen Eigenschaften.
Abb. 7.5 zeigt einige der wa¨hrend einer mehrseku¨ndigen Koagulationsphase in
der Ziliarko¨rperregion eines Schweineauges generierten Drucktransienten. Fu¨r die
Koagulation wurde dabei eine Leistung von 0,5 W eingestrahlt. Die Pulsenergie
des Nd:YAG-Lasers zur Druckgenerierung betrug 10 mJ bei einer Wiederholrate
von 5 Hz.
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Abbildung 7.5: Im Reﬂexionsmodus aufgenommene Echtzeitmessungen der Koagula-
tion des Ziliarko¨rpers eines Schweineauges. Die Koagulation erfolgte dabei intraokula¨r.
Die Pulsenergie zur Induzierung der Drucktransienten betrug 10 mJ bei einer Wieder-
holrate von 5 Hz. Zur Koagulation wurde eine Leistung von 0,5 W eingestrahlt. Man
erkennt den direkt mit Koagulationsbeginn einsetzenden Abfall der Signalamplitude im
zilia¨ren Pigmentepithel durch die A¨nderungen der optischen Eigenschaften. Die Signal-
amplituden aus Sklera bei 0,2 µs und Lamina fusca bei 0,75 µs steigen zuna¨chst aufgrund
der ho¨heren Temperatur an.
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Mit zunehmender Koagulationsdauer kommt es analog zu den vorherigen Messun-
gen zu einem ausgepra¨gten Abfall der Signalamplitude aus dem zilia¨ren Pigment-
epithel nach 1 µs. Die Wa¨rmediﬀusion in den gesamten Ziliarko¨rper fu¨hrt hier
jedoch zu einer Erho¨hung der Temperatur. Hierdurch werden in dieser Region
Drucktransienten mit steigender Amplitude generiert. Nach einer Koagulations-
dauer von 1,35 s ist jedoch auch im Ziliarko¨rperbereich ein Abfall der Signalampli-
tude erkennbar. Dies ha¨ngt mit der Gewebsdenaturierung bei la¨ngerer Erwa¨rmung
u¨ber 55oC zusammen. Die Sklera zeigt ein a¨hnliches Verhalten im Signalverlauf wie
der Ziliarko¨rper, jedoch ist aufgrund der geringeren Temperatur dieses Verhalten
nicht so ausgepra¨gt. Somit besta¨tigen diese Messungen insgesamt die Ergebnisse
der vorherigen Abschnitte.
7.2.3 Messungen bei extraokula¨rer Koagulation
In diesem Abschnitt erfolgen die Messungen der A¨nderungen des Koagulations-
zustandes, wie sie fu¨r eine klinische Anwendung erforderlich sind. Ziel ist es, aus
diesen Signala¨nderungen die Regelgro¨ßen fu¨r eine Therapiekontrolle der Laser-
zyklophotokoagulation ableiten zu ko¨nnen. Mit dieser Therapiekontrolle ko¨nnten
dann U¨berdosierungen, die sich als Gewebszerreißungen bemerkbar machen, ver-
mieden werden. Diese Gewebszerreißungen sind auch akustisch als so genannter
”
Pop-Eﬀekt“ wahrnehmbar.
Bei den folgenden Messungen wurde der in Abb. 5.4 bereits gezeigte apparative
Aufbau verwandt, bei dem die emittierten Strahlungen von Dioden- und Nd:YAG-
Laser in die Lichtleitfaser des Detektorhandstu¨cks eingekoppelt werden. Hierdurch
erfolgt die optoakustische Signalgenerierung direkt an der Position, die auch ko-
aguliert wird.
In Abb. 7.6 sind exemplarisch sechs von 20 wa¨hrend eines Koagulationsprozesses
in Echtzeit aufgenommenen Drucktransienten dargestellt. Die Drucktransienten
stammen aus der Ziliarko¨rperregion eines Kaninchenauges, das fu¨r zwei Sekunden
mit einer Leistung von 2 W koaguliert wurde. Zur Erzeugung der Drucktransien-
ten wurden gleichzeitig Pulsenergien von 7 mJ mit einer Wiederholrate von 10 Hz
appliziert. Der Beginn der Koagulation liegt durch das Einschalten des Dioden-
lasers beim Zeitpunkt Null. Der erste Messpunkt entspricht somit einer Messung
vor Beginn der Koagulation. Diese Messung gibt den urspru¨nglichen Zustand des
Gewebes wieder. Da nach den Ergebnissen der vorherigen Abschnitte vor allem
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die A¨nderungen in der Lamina fusca und dem zilia¨ren Pigmentepithel charakteri-
stische Signala¨nderungen zeigen, sind die in Abb. 7.6 dargestellten Messungen auf
die Signalmaxima aus diesen Schichten nach 0,6 µs und 0,8 µs beschra¨nkt.
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Abbildung 7.6: Optoakustische Echtzeitmessungen der Koagulation des Ziliarko¨rpers
eines Kaninchenauges. Der Ziliarko¨rper wurde mit einer Leistung des Diodenlasers von
2 W fu¨r 2 Sekunden koaguliert. Die optoakustischen Messungen erfolgten mit einer Puls-
energie des Nd:YAG-Lasers von 7 mJ und einer Wiederholrate von 10 Hz. Dargestellt
sind nur die fu¨r die A¨nderungen charakteristischen Bereiche der Lamina fusca bei 0,6 µs
und des zilia¨ren Pigmentepithels nach 0,8 µs. Man erkennt deutlich den Anstieg der Sig-
nalamplitude des zilia¨ren Pigmentepithels zu Beginn der Koagulation und die Verringe-
rung bei la¨nger andauernder Koagulation.
Man erkennt deutlich den ausgepra¨gten Anstieg der Amplitude der im zilia¨ren
Pigmentepithel generierten Drucktransienten durch die Erwa¨rmung dieser Schicht.
Dieser Anstieg ist bei den in der Lamina fusca erzeugten Signalen geringer aus-
gepra¨gt. Dies kommt durch den deutlich geringeren Wa¨rmeeintrag in dieser pig-
mentierten Schicht und auch dem Ziliarmuskel nach Abb. B.3 in Anhang B wegen
des geringeren Absorptionskoeﬃzienten in der Lamina fusca zustande. Nach 0,15 s
setzt im zilia¨ren Pigmentepithel, 0,1 s spa¨ter auch in der Lamina fusca die Ver-
ringerung der Signalamplituden ein. Dieses Verhalten entspricht den Ergebnissen
der vorherigen Abschnitte. Dabei ist die Vera¨nderung im zilia¨ren Pigmentepithel,
das vor Beginn der Koagulation den deutlich ho¨heren Absorptionskoeﬃzienten
aufwies, deutlich ausgepra¨gter. Die optischen Eigenschaften a¨ndern sich in dieser
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Abbildung 7.7: Zeitabha¨ngiger Verlauf der optoakustischen Amplitude des im zilia¨ren
Pigmentepithel generierten Signals aus den Messungen in Abb. 7.6. Der kurzzeitige An-
stieg und der lange, stark ausgepra¨gte Abfall der Amplitude sind deutlich erkennbar.
Schicht deutlich sta¨rker. Dies ist auch in den Bildern einer Zyklophotokoagulation
in Anhang B zu sehen.
Abb. 7.7 zeigt noch einmal den zeitlichen Verlauf der Signalamplitude aus dem
zilia¨ren Pigmentepithel aus Abb. 7.6. Man erkennt hier sehr klar den temperatur-
bedingten Anstieg der Amplitude. Der anschließende starke Abfall der optoakusti-
schen Amplitude ist in dieser Darstellung deutlicher zu erkennen als in Abb. 7.6.
Abb. 7.8 zeigt zwei histologische Schnitte aus der Ziliarko¨rperregion des verwand-
ten Kaninchenauges. Der linke Schnitt stammt aus der Ziliarko¨rperregion (
) au-
ßerhalb der koagulierten Region. Im Vergleich hierzu weist der koagulierte Bereich
im rechten Teilbild in der mikroskopischen Darstellung eine geringere Strukturie-
rung auf. Der Ziliarko¨rperbereich (∗) zeigt hier eine deutlich kompaktere Struktur
durch eine Denaturierung der Muskelfasern. Die histologischen Schnitte zeigen kei-
ne Anzeichen einer U¨berdosierung. Eine Gewebszerreißung trat nicht auf.
Fu¨r die Bewertung eines geeigneten Abbruchkriteriums der Koagulation aus den
optoakustischen Signalen ist eine Untersuchung der Signalvera¨nderungen bei U¨ber-
dosierungen notwendig. Aus diesem Grund wurden in den folgenden Messungen
gezielt U¨berdosierungen mit Gewebszerreißungen herbeigefu¨hrt. Da fu¨r die Ziliar-
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Abbildung 7.8: Histologische Schnitte der Ziliarko¨rperregion des in Abb. 7.6 vermes-
senen Kaninchenauges außerhalb (links) und innerhalb (rechts) des Koagulationsherdes.
Der Ziliarmuskel (
) zeigt im Bereich des Koagulationsherdes eine kompaktere Struktur
(∗). Es traten keine Gewebszerreißungen durch die Koagulation auf.
ko¨rperregion von Schweineaugen hierfu¨r Leistungen von 10 - 15 W u¨ber eine Zeit
von 5 Sekunden appliziert werden mu¨ssen, waren diese aufgrund apparativer Be-
schra¨nkungen durch den Diodenlaser und die Umkopplungen als Probenmateri-
al ungeeignet. Daher wurden nur Kaninchenaugen fu¨r diese Untersuchungen ver-
wandt, bei denen Leistungen von maximal 3 W fu¨r eine U¨berdosierung ausreichend
sind.
Abb. 7.9 zeigt die optoakustischen Transienten, die wa¨hrend eines solchen Koagu-
lationsvorgangs mit U¨berdosierung aufgenommen wurden. Die Koagulation mit
einer Leistung von 2 W fu¨hrte wa¨hrend der Koagulationsdauer von 2 Sekunden zu
einer deutlich ho¨rbaren Gewebszerreißung im Bereich des Ziliarko¨rpers. Die erste
Drucktransiente stellt wieder eine Messung der Ziliarko¨rperregion vor Beginn der
Koagulation dar. Im Kurvenverlauf entsprechen die Maxima nach einer Laufzeit
von 0,25 µs den Signalen aus der Sklera, nach 0,4 µs aus der Lamina fusca und nach
0,6 µs aus dem zilia¨ren Pigmentepithel. Wa¨hrend des gesamten Koagulationspro-
zesses steigt das Signalmaximum aus der Sklera aufgrund des Temperaturanstiegs
stark an, so dass es nach einer Koagulationsdauer von 0,1 s den mit der Transien-
tenrekorderkarte darstellbaren Bereich u¨berschreitet.
Die im zilia¨ren Pigmentepithel generierten Amplituden zeigen nach einem kurzen
Anstieg zu Beginn der Koagulation einen leichten Abfall. In den Signalen aus der
Lamina fusca setzt dieser Abfall der Amplitude erst nach 0,2 s ein. Durch eine
anzunehmende Dehydrierung der Sklera aufgrund der vorliegenden Temperatur
kommt es zu einem Anstieg der Transmission der Sklera. Dies fu¨hrt zu einem
erneuten Anstieg der in der Lamina fusca und dem zilia¨ren Pigmentepithel ge-
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Abbildung 7.9: Optoakustische Echtzeitmessungen der Koagulation des Ziliarko¨rpers
eines Kaninchenauges. Nach 0,8 s der Koagulation mit einer Leistung von 2 W ist eine
Gewebszerreißung in den optoakustischen Signalen erkennbar. Der Verlauf der im Fol-
genden generierten Signale (grau) ist aufgrund der vera¨nderten morphologischen Struk-
tur deutlich abweichend.
nerierten Signalamplituden nach einer Koagulationsdauer von 0,4 s. Im weiteren
Verlauf steigt die Amplitude des im zilia¨ren Pigmentepithel generierten Signals auf
das Doppelte an, bis sich nach einer Koagulationsdauer von 0,8 s eine Gewebszer-
reißung ergibt. Aufgrund der hiermit verbundenen morphologischen A¨nderung in
der Struktur liegt in den grau unterlegten Folgemessungen ein deutlich vera¨nderter
Signalverlauf vor.
Fu¨r eine genaue Korrelation des Zeitpunktes der Gewebszerreißung mit den ein-
gestrahlten Pulsen zur Generierung der Drucktransienten wurden die in Abb. 5.4
dargestellte Photodiode und das an der Halterung ﬁxierte Mikrofon eingesetzt.
Eine solche Korrelation des Zeitpunktes ist insbesondere wichtig, da der Nd:YAG-
Laser auf eine Wiederholrate von 10 Hz beschra¨nkt ist, die Gewebszerreißung also
auch zwischen zwei Pulsen liegen kann. Die Photodiode detektiert durch an der Fa-
sereinkopplung gestreutes Licht den Zeitpunkt der Koagulation durch einen vom
Diodenlaser generierten Untergrund. Auf diesem Untergrund sind die Pulse des
Nd:YAG-Lasers als deltafo¨rmige Maxima erkennbar. Das Mikrofon dient zur Er-
fassung der akustisch wahrnehmbaren Gewebszerreißung, die somit u¨ber den Sig-
nalverlauf der Photodiode zeitlich zum Beginn der Koagulation korreliert werden
kann.
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Abbildung 7.10: Optoakustische Echtzeitmessungen der Koagulation der Ziliarko¨rper-
region eines Kanichenauges mit einer Leistung von 2,5 W. Bereits mit dem zweiten
Laserpuls zur Generierung optoakustischer Transienten tritt eine Gewebszerreißung auf.
Die Laserpulsenergie betrug 6 mJ. Die Amplitude des im zilia¨ren Pigmentepithel gene-
rierten Signals ist um fast einen Faktor 3 gro¨ßer.
Abb. 7.10 zeigt die optoakustischen Transienten eines mit diesem Aufbau gemes-
senen Koagulationsprozesses. Dabei wurde der Ziliarko¨rper des Kaninchenauges
mit einer Leistung von 2,5 W koaguliert. Bei dieser Messung trat die Gewebszer-
reißung bereits sehr fru¨h nach 0,1 s auf. Die Gewebszerreißung zeigt sich im grau
unterlegten Signalverlauf als sehr ausgepra¨gtes Signalmaximum mit mehr als dop-
pelter Amplitude im Vergleich zu der Ausgangsmessung vor Koagulationsbeginn.
Die anschließend generierten Drucksignale zeigen wieder einen vera¨nderten Verlauf
aufgrund der vera¨nderten Struktur der Ziliarko¨rperregion.
In Abb. 7.11 sind die korrelierenden Signale der Photodiode und des Mikrofons
dargestellt. Der obere Signalverlauf zeigt das Signal der Photodiode mit den Pul-
sen des Nd:YAG-Lasers als Spikes. Aufgrund der Ansteuerung der Transientenre-
korderkarte kommt es zu einem Zeitversatz zwischen dem Beginn der Koagulation
und dem ersten Laserpuls des Nd:YAG-Lasers. Dieser Zeitversatz ist dabei fu¨r
jede Messung unterschiedlich und auf die softwarema¨ßige Ansteuerung der PC-
Schnittstellen zuru¨ckzufu¨hren. Der untere Signalverlauf stellt das Signal des Mi-
krofons dar. Der Gewebszerreißung (
”
Pop-Eﬀekt“) ist als deutlich aus dem Hinter-
grundrauschen hervortretendes Signal erkennbar. Man erkennt, dass die Gewebs-
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Abbildung 7.11: Signale der in Abb. 5.4 gezeigten Photodiode und des Mikrofons zur
zeitlichen Korrelation der Gewebszerreißung mit dem Koagulationsbeginn. Man erkennt
das zeitgleiche Auftreten der Gewebszerreißung (”Pop-Eﬀekt“) mit dem zweiten Puls des
Nd:YAG-Lasers zur Induzierung optoakustischer Transienten.
zerreißung zeitgleich mit dem zweiten Puls des Nd:YAG-Lasers auftrat. Dies ko¨nnte
darauf zuru¨ckzufu¨hren sein, dass durch die Pulsenergie von 7 mJ ein zusa¨tzlicher
Energieeintrag erfolgte, der ausreichend war, um die fu¨r eine Ablation notwendige
Energiedichte im Gewebe zu u¨berschreiten.
Eingehendere Untersuchungen zur Quantiﬁzierung des zeitlichen Verhaltens waren
nur eingeschra¨nkt mo¨glich, da die im Folgenden verwandten Proben entweder keine
Gewebszerreißung zeigten oder wie bei den Messungen in Abb. 7.10 die Gewebs-
zerreißung bereits innerhalb der ersten 0,2 s des Koagulationsprozesses erfolgte.
Dies war auch durch die kleinstmo¨glichsten Variationen der Koagulationsleistun-
gen in Schritten von 0,1 W nicht vermeidbar. Alle Messungen zeigten jedoch den
selben signiﬁkanten Signalanstieg der optoakustischen Amplitude um einen Fak-
tor 2 oder daru¨ber. Aus diesen Messungen ergeben sich daher zwei Mo¨glichkeiten
fu¨r einen Regelmechanismus. Zum einen bei Vorliegen einer deutlich schnelleren
Messwerterfassung und -auswertung eine Regelung auf die maximale Amplitu-
de. Das Abbruchkriterium der Koagulation wa¨re in diesem Fall der Anstieg der
Amplitude auf einen Wert, der deutlich unter dem Faktor 2 liegt. Zum anderen
besteht die Mo¨glichkeit einer gepulsten Koagulation, bei der der Koagulationslaser
im Bereich einiger 10 bis 100 ms ein- und ausgeschaltet wird und zwischen den
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Koagulationspulsen eine optoakustische Messung erfolgt, die Aussagen u¨ber den
Gewebszustand liefert.
Kapitel 8
Schlussfolgerungen und Ausblick
In dieser Arbeit wurde ein bildgebendes System fu¨r den medizinischen Einsatz
entwickelt. Dabei kann neben der reinen Bildgebung auch die Vera¨nderung der op-
tischen und thermischen Eigenschaften des Gewebes in Echtzeit detektiert werden.
Eine mo¨gliche Anwendung eines solchen bildgebenden und therapieu¨berwachenden
Systems bietet die Behandlung des Glaukoms mittels der Methode der Laserzy-
klophotokoagulation. Bei ihr wird durch Erwa¨rmung mit einem kontinuierlich im
nahinfraroten emittierenden Laser der Ziliarko¨rper des Auges partiell zersto¨rt. Auf-
grund der ausgepra¨gten Positionsabha¨ngigkeit der Applikation und der im Gewebe
rasch ablaufenden Koagulationsprozesse im Bereich einiger 100 ms ist bisher ei-
ne patientenspeziﬁsche Dosierung der Laserstrahlung bei dieser Behandlungsform
nicht mo¨glich. Das realisierte Diagnosesystem stellt somit eine echte Verbesserung
in der Therapie des Glaukoms dar. Dies liegt vor allem an der ermo¨glichten Lokali-
sierung des Ziliarko¨rpers mit axialen Auﬂo¨sungen von wenigen 10 µm und lateralen
Auﬂo¨sungen, die durch die Abmessungen des Detektors bestimmt sind.
Das Verfahren zeichnet sich durch die geringen beno¨tigten Pulsenergien ei-
niger Millijoule bei Pulsdauern im Nanosekundenbereich, sowie durch seinen
zersto¨rungsfreien und nichtinvasiven Charakter aus. Die generierten Drucktran-
sienten besitzen Amplituden im Bereich weniger bar. Sie liegen damit weit unter-
halb der Scha¨digungsgrenze biologischer Gewebe. Die optoakustische Tomographie
zeichnet sich dabei vor allem durch ihren relativ einfachen, wenige Komponenten
umfassenden Aufbau aus. Eine spa¨tere Implementierung in klinische Systeme ist
somit einfach realisierbar.
Der aufgrund von numerischen Modellierungen optimierte, piezoelektrische Detek-
tor erfu¨llt hervorragend die Anspru¨che eines empﬁndlichen, kompakten Systems
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mit einem Außendurchmesser von nur 0,9 mm. Mit diesem Detektor konnte ei-
ne hochauﬂo¨sende Bildgebung der Ziliarko¨rperregion von Schweineaugen durch-
gefu¨hrt werden. Zur Visualisierung der Messergebnisse wurden dabei Graustu-
fenbilder erzeugt, die in ihrer Art der Bildgebung mit Ultraschall entsprechen.
Diese Graustufenbilder konnten bezu¨glich der Zuordnung der einzelnen Gewebs-
strukturen sehr gut mit den angefertigten histologischen Aufarbeitungen korreliert
werden. Fu¨r eine klinisch anwendbare, pra¨operative Diagnostik wurde hierauf auf-
bauend ein Zeilendetektor mit 8 Detektoren auf einer La¨nge von 1 cm zur Darstel-
lung ganzer Schnittebenen realisiert. Die ersten, charakterisierenden Messungen
zur Bildgebung an ausgedehnten Strukturen erlauben die Annahme, dass sich die
Methode der optoakustischen Tomographie hierdurch weiter fu¨r den klinischen
Einsatz empfehlen kann. Insbesondere ist durch ein Verfahren des Detektors auf
der Gewebeoberﬂa¨che eine dreidimensionale Bildgebung mo¨glich. Des Weiteren
ermo¨glicht die Konzeptionierung des Detektors eine prinzipielle Erweiterung auf
beliebig angeordnete Detektorgeometrien, wodurch eine optimale Anpassung fu¨r
die Bildgebung an anderen biologischen Geweben mo¨glich ist. Durch die kompakte
Bauform des Detektors ist daru¨ber hinaus auch der Einsatz in der endoskopischen
Bildgebung denkbar.
Aufgrund der großen Eindringtiefe nahinfraroter Strahlung in biologisches Gewebe
bietet sich dieser Spektralbereich fu¨r eine Bildgebung an. Fu¨r die Bildgebung der
Ziliarko¨rperregion ist aufgrund der Pigmentierung von Lamina fusca und zilia¨rem
Pigmentepithel besonders der Einsatz von Nd:YAG-Lasern geeignet, da diese bei-
den Schichten in den Graustufenbildern besonders kontraststark erscheinen.
Die realisierte, schnelle Messwerterfassung mit einer Signalaufnahme im Abstand
von 100 ms erlaubte eine direkte Detektion der Gewebsvera¨nderungen wa¨hrend
des Koagulationsprozesses in Echtzeit. Diese Detektion liefert somit die Grundla-
ge fu¨r einen aktiven Kontrollmechanismus zur U¨berwachung des Gewebezustands
und einer Steuerung des therapeutischen Lasers. Dieses gilt prinzipiell fu¨r alle bio-
logischen Gewebe. Im Bereich der Ziliarko¨rperkoagulation zeigt sich vor allem ein
Anstieg der Signalamplitude zu Beginn des Koagulationsprozesses durch den gene-
rierten Temperaturanstieg. Dieser Prozess konkurriert im Folgenden mit Signalver-
ringerungen durch A¨nderung der optischen Eigenschaften aufgrund der Gewebsde-
naturierung. Zur Vermeidung von U¨berdosierungen, die zu einer Gewebszerreißung
fu¨hren, ist somit auf die mit der Gewebetemperatur korrelierende, ansteigende Si-
gnalamplitude zu regeln.
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In Folgearbeiten ist vor allem die Implementierung eines solchen Regelkreises in
ein klinisches System fu¨r in vivo-Studien erforderlich. Daru¨ber hinaus werden sich
anschließende Arbeiten mit der weiteren Verbesserung der Bildgebung zu bescha¨fti-
gen haben. Dies umfasst neben einer Erho¨hung der lateralen Auﬂo¨sung des Zei-
lendetektors durch Verwendung einer ho¨heren Anzahl von Detektoren mit kleine-
rem Durchmesser auch die weitere Beschleunigung der Datenerfassung durch ein
Multiplexen der Lichtleitfaser-Detektor-Kombinationen. Des Weiteren besteht die
Mo¨glichkeit, die Qualita¨t der generierten Graustufenbilder durch geeignete Ru¨ck-
projektionsalgorithmen, wie sie auch in der Computertomographie eingesetzt wer-
den, zu steigern.
Neben den in dieser Arbeit realisierten Anwendungen der optoakustischen Tomo-
graphie am Auge ist die Methode auch fu¨r andere biologische Gewebe wie die
Lokalisation von Feuermalen in der Dermatologie oder die Tumorerkennung in der
Onkologie [Kar 01] anwendbar. Auch fu¨r die biophysikalische Grundlagenforschung
bietet sich ein Einsatz der optoakustischen Tomographie z.B. fu¨r die Bestimmung
von Wirkungsprozessen und Scha¨digungspotentialen von Strahlung im ultraviolet-
ten Spektralbereich an [Kre 02].
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Anhang A
Liste der verwandten Symbole
Im Folgenden werden die wichtigsten verwandten Symbole mit ihrer Bedeutung
und den physikalischen Einheiten aufgefu¨hrt. Die Reihenfolge der Symbole ent-
spricht im Wesentlichen dem Erscheinen in der Arbeit. Die mehrfache Verwendung
einzelner Formelzeichen ließ sich nicht immer vermeiden. Die Gro¨ßen sollten sich
jedoch im Allgemeinen durch ihre funktionale Abha¨ngigkeit unterscheiden lassen
und sich die Bedeutung aus dem Zusammenhang ergeben.
Kapitel 2 Wechselwirkung von Licht und biologischem Gewebe
Symbol Gro¨ße Einheit
r Ortsvektor [m]
E(r, sˆ) Strahlungsenergie [J]
ν Frequenz [Hz]
h Plancksches Wirkungsquantum 6,62·10−34J s
τrep Zeit zwischen zwei Pulsen [s]
τtherm thermische Relaxationszeit [s]
ρ speziﬁsche Dichte [kgm−3]
cW spez. Wa¨rmekapazita¨t [J kg−1K−1]
κ Wa¨rmediﬀusionskonstante [m2s−1]
µeff Abschwa¨chungskoeﬃzient [m−1]
L(r, sˆ) Strahldichte [Wm−2sr−1]
N(r, sˆ) Photonenﬂuß [m−2sr−1]
c Lichtgeschwindigkeit im Gewebe [m s−1]
sˆ Richtungsvektor –
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154 Liste der verwandten Symbole
Symbol Gro¨ße Einheit
dA Fla¨chenelement [m2]
dω Raumwinkelelement [sr]
t Zeit [s]
Φ(r) Bestrahlungssta¨rke [Wm−2]
F (r) Strahlungsﬂußvektor [Wm−2]
W (r) Energiedichte [Jm−3]
µa Absorptionskoeﬃzient [m−1]
I(r) Intensita¨t [Wm−2]
µs Streukoeﬃzient [m−1]
σs Streuquerschnitt [m2]
Ns Streuzentrendichte [m−3]
µt = µa + µs Exinktionskoeﬃzient [m−1]
a = µs/µt Albedo –
p(sˆ′, sˆ) Streuphasenfunktion [sr−1]
Θ polarer Winkel [o]
ϕ azimutaler Winkel [o]
g Anisotropiefaktor –
R Partikelgro¨ße [m]
λ Wellenla¨nge [m]
µ′s = µs(1− g) reduzierter Streukoeﬃzient [m−1]
µtr = µa + µ′s Transportkoeﬃzient [m−1]
µeff = 1/
√
3µaµtr Abschwa¨chungskoeﬃzient [m−1]
dV Volumenelement [m3]
(r, sˆ, t) optischer Quellterm [Wm−3sr−1]
Ylm(Θ, ϕ) Kugelﬂa¨chenfunktionen –
Pl(cos(Θ)) Legendre-Polynome –
MFP= 1/µtr mittlere freie Wegla¨nge [m]
D = 1/(3µtr) Diﬀusionskonstante [m]
A(x, y, z) Photonenabsorptionswahrscheinlichkeit –
n optischer Brechungsindex –
∆r radiale Schrittweite [m]
∆z axiale Schrittweite [m]
Eabs absorbierte Energiedichte [Jm−3]
S(r) Energieproﬁl [Jm−3]
SL Laserpulsenergie [J]
f(r) Strahlproﬁl [m−3]
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Kapitel 3 Entstehung und Ausbreitung optoakustischer Transienten
Symbol Gro¨ße Einheit
Q Wa¨rmemenge [J]
V Volumen [m3]
T Temperatur [K]
m Masse [kg]
cV spez. Wa¨rmekapazita¨t (konst. Volu-
men)
[J kg−1 K−1]
β therm. Volumenexpansionskoeﬃzient [K−1]
p Drucka¨nderung [Pa]
κT isotherm. Kompressibilita¨t [Pa−1]
E0 Fla¨chenenergiedichte [Jm−2]
p0(r) Anfangsdruckverteilung [Pa]
Γ Gru¨neisen-Koeﬃzient –
c0 Schallgeschwindigkeit im Medium [m s−1]
cp spez. Wa¨rmekapazita¨t (konst. Druck) [J kg−1 K−1]
v) Schallschnelle [m s−1]
ρges = ρ+ ρn Gesamtdichte [kgm−3]
ρ Dichtea¨nderung [kgm−3]
ρn Normaldichte [kgm−3]
pges = p+ pn Gesamtdruck [Pa]
pn Normaldruck [Pa]
A adiabatischer Kompressionsmodul [Pa]
Ψ Geschwindigkeitspotential [m2s−1]
S Poyntingscher Energiestromdichtevek-
tor
[Wm−2]
er Einheitsvektor in Kugelkoordinaten –
R Ortsvektor zum Detektionsort [m]
D Strahldurchmesser [m]
µ−1eff optische Eindringtiefe [m]
τL Laserpulsdauer [s]
τaku akustische Relaxationszeit [s]
λaku akustische Wellenla¨nge [m]
f Frequenz der akustischen Welle [Hz]
zF U¨bergangsgrenze zum akustischen
Fernfeld
[m]
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Kapitel 4 Piezoelektrische Druckdetektion
Symbol Gro¨ße Einheit
d piezoelektrische Ladungskonstante [CN−1]
σ mech. Spannung [Pa]
D elektrische Verschiebung [Asm−2]
 = 0r Dielektrizita¨tskonstante [AsV−1m−1]
E elektrische Feldsta¨rke [Vm−1]
s Entropie [J kg−1K−1]
kij Komponente des pyroelektrischen La-
dungstensors
[Cm−2K−1]
dij Komponente des piezoelektrischen La-
dungstensors
[CN−1]
Zak akustische Impedanz [kgm−2s−1]
l Dicke des piezoelektrischen Elements [m]
fmax Grenzfrequenz des Detektors [Hz]
CD Kapazita¨t des Detektors [F]
0 elektrische Feldkonstante 8,85·10−12 AsV−1m−1
r relative Dielektrizita¨tszahl –
A Detektorﬂa¨che [m2]
pmin minimal detektierbarer Druck [Pa]
gij Komponente des piezoelektrischen La-
dungstensors
[VmN−1]
k Boltzmann-Konstante 1,38·10−23 JK−1
T0 Temperatur des Piezoelements [K]
Unoise Spannungsrauschen [V]
C Kapazita¨t eines Kondensator [F]
Q(t) Ladung [C]
p¯(t) u¨ber die Dicke gemittelter Druck [Pa]
U(t) Spannung [V]
ω Signalfrequenz [Hz]
ROszi Eingangswiderstand des Oszilloskops [Ω]
Pspo spontane Polarisation [Asm−2]
kp pyroelektrischer Koeﬃzient [Asm−2K−1]
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Symbol Gro¨ße Einheit
B magnetische Induktion [Vsm−2]
µ0 magnetische Feldkonstante 1, 26 · 10−6 VsA−1m−1
cv Vakuumlichtgeschwindigkeit 3 · 108 ms−1
k Wellenzahl [m−1]
a Partikelradius [m]
hn spa¨rische Bessel-Funktionen –
an Mie-Koeﬃzient –
bn Mie-Koeﬃzient –
Jn+1/2 Bessel-Funktionen –
Nn+1/2 Neumann-Funktionen –
Hn+1/2 Hankel-Funktionen –
Qsca normierter Streuquerschnitt –
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Anhang B
Das Glaukom und seine Therapie
durch Laserzyklophotokoagulation
Das Glaukom, auch unter der Bezeichnung ”Gru¨ner Star“ bekannt, stellt in den westli-
chen Industrienationen die ha¨uﬁgste Ursache fu¨r Sehbehinderungen bis hin zur Erblin-
dung dar [Kri 93]. Betroﬀen sind von dieser Erkrankung ca. 1-2% der u¨ber 40ja¨hrigen
Bevo¨lkerung [Axe 92]. Die WHO geht davon aus, dass das Glaukom im 21. Jahrhundert
fu¨r ungefa¨hr 20% aller Erblindungen weltweit verantwortlich sein wird.
Das Glaukom geht in den meisten Fa¨llen mit einer pathologischen Erho¨hung des Au-
geninnendruckes einher. Die Ho¨he des als krankhaft anzusehenden Augeninnendruckes
ist dabei individuell verschieden. Die durch den erho¨hten Augeninnendruck hervorge-
rufenen Scha¨digungen des Sehnervs durch Degeneration der Nervenfasern im Bereich
des Sehnervenkopfes fu¨hren im Allgemeinen zu Gesichtsfeldausfa¨llen. Diese funktionellen
Ausfa¨lle machen sich dabei klinisch erst im Laufe von Jahren bis Jahrzehnten bemerkbar.
Abb. B.1 stellt schematisch einen solchen Gesichtsfeldverlust bei einem fortgeschrittenen
Glaukom dar.
Abbildung B.1: Links: Blickfeld eines gesunden Auges. Rechts: Einschra¨nkung des
Gesichtsfeldes beim fortgeschrittenen Glaukom.
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Die Entstehungsmechanismen des Glaukoms sind ausfu¨hrlich von Kanski [Kan 96] dar-
gestellt. Generell la¨sst sich jedoch sagen, dass ein Missverha¨ltnis zwischen der Sekretion
und dem Abﬂuss des Kammerwassers als eine der ha¨uﬁgsten Ursachen angesehen wird.
Die Sekretion des Kammerwassers erfolgt dabei im zilia¨ren Pigmentepithel, der Pigment-
schicht des Ziliarko¨rpers. Der Kammerwasserﬂuss erfolgt von hier aus durch die hintere
Augenkammer zwischen Iris und Linse hindurch in die vordere Augenkammer. Nach
dem Umspu¨len der Hornhautru¨ckﬂa¨che wird es im Kammerwinkel durch das Trabekel-
werk und den Schlemmschen Kanal wieder in den Blutgefa¨ßen resorbiert. Die Pfeile in
Abb B.2 stellen diesen Kammerwasserﬂuss dar. Ursachen fu¨r eine mo¨gliche Sto¨rung des
Gleichgewichts von Zu- und Abﬂuss des Kammerwassers ko¨nnen z.B. ein zu enger Kam-
merwinkel, eine Verstopfung des Trabekelwerks durch wucherndes Gewebe oder eine zu
große Augenlinse sein [Fra 91].
ziliäres Pigmentepithel Linse
SkleraTrabekelwerk
Ziliarkörper
Applikator
Iris
Abbildung B.2: Schematische Darstellung des vorderen Augenabschnittes mit dem Ver-
lauf des Kammerwasserﬂusses vom zilia¨ren Pigmentepithel zum Trabekelwerk. Zur Ver-
ringerung des Augeninnendruckes wird als eine Mo¨glichkeit die Therapieform der La-
serzyklophotokoagulation angewandt, bei der der Ziliarko¨rper durch die Sklera koaguliert
wird.
Die Therapien des Glaukoms beschra¨nken sich daher in den meisten Fa¨llen auf augenin-
nendrucksenkende Maßnahmen. Dabei kann zwischen medikamento¨sen und chirurgischen
Behandlungen unterschieden werden. Im Allgemeinen erfolgt zuerst eine medikamento¨se
Therapie durch Gabe abﬂusserho¨hender Miotika oder die Kammerwasserproduktion sen-
kende Betablocker [Gra 92]. Sollten diese medikamento¨sen Behandlungen keinen Erfolg
vorweisen, erfolgen chirurgische Eingriﬀe. Diese ero¨ﬀnen entweder neue Abﬂusswege z.B.
durch Erweiterung des Trabekelwerkes oder wirken sekretionshemmend z.B. durch zy-
klodestruktive Verfahren. Im Folgenden soll nur auf eines dieser zyklodestruktiven Ver-
fahren, die Laserzyklophotokoagulation, eingegangen werden. Ein U¨berblick u¨ber weitere
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chirurgische Eingriﬀe inklusive ihrer mo¨glichen Nebenwirkungen ﬁndet sich in [Glo 94]
und [Bru 00].
Das Prinzip der Laserzyklophotokoagulation ist in Abb. B.2 gezeigt. Bei ihr wird das
zilia¨re Pigmentepithel als Ort der Kammerwasserproduktion durch die Sklera und den Zi-
liarmuskel mit nahinfrarotem Licht eines Dioden- oder Nd:YAG-Lasers bestrahlt. Hierzu
wird eine Lichtleitfaser, durch die die Applikation des Lichts erfolgt, 1-2 mm entfernt vom
Limbus, dem U¨bergang der Hornhaut zur Sklera, aufgesetzt. Dabei wird die bereits hohe
Transparenz der Sklera durch die leichte Kompression weiter erho¨ht. Die hohe Absorp-
tion im zilia¨ren Pigmentepithel fu¨hrt zu einer starken Wa¨rmedeposition nach Abb. B.3
im Gewebe. Aufgrund der optischen Eigenschaften der vorliegenden Gewebearten ist
hierbei die deponierte Leistungsdichte im zilia¨ren Pigmentepithel fu¨r typische Dioden-
laserwellenla¨ngen um 850 nm am gro¨ßten. Durch die Erwa¨rmung kommt es zu einer
Koagulation der Gewebebestandteile. Die Denaturierung des zilia¨ren Pigmentepithels
sowie des Ziliarmuskels fu¨hrt dabei zu einer Verringerung der Kammerwasserprodukti-
on. Die Zahl der so generierten Koagulationsherde ist maßgeblich fu¨r die drucksenkende
Wirkung [Glo 94]. U¨blicherweise werden ca. 20 Herde in a¨quidistanten Absta¨nden ge-
setzt. Typische Behandlungen erfolgen dabei bei eingestrahlten Leistungen um 2 W, die
fu¨r einige Sekunden appliziert werden.
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Abbildung B.3: Berechnete deponierte Leistungsdichten in den einzelnen Gewebe-
schichten der Ziliarko¨rperregion bei der Laserzyklophotokoagulation nach [Nem 98]. Fu¨r
die therapeutische Anwendung sind hiernach Ar+-Laser aufgrund der bereits in der Bin-
dehaut und Sklera eingebrachten hohen Leistungsdichten und der damit verbundenen
thermischen Scha¨den nicht geeignet. Aus klinischen Studien ergeben sich fu¨r keinen der
beiden anderen Lasertypen (Dioden- und Nd:YAG-Laser) deutliche Vorteile im Thera-
pieverlauf.
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Mo¨gliche Nebenwirkungen der Laserzyklophotokoagulation treten vor allem durch eine
schlechte Lokalisierung des Ziliarko¨rpers und die stark patientenabha¨ngige Pigmentie-
rung auf. Durch eine falsche Lokalisierung des individuell verschieden zwischen 0,5 und
2,5 mm vom Limbus entfernten Ziliarko¨rpers kann es zu einer Behandlung an einer
falschen Position kommen. Eine Methode zur pra¨zisen Lokalisation des Ziliarko¨rpers
kann somit den Therapieerfolg der Laserzyklophotokoagulation verbessern. Durch die
Varianz der Pigmentierung mu¨ssen die Dauer der Therapie und die verwandte Leistung
individuell angepasst werden. Derzeit exisitert jedoch keine Methode zur pra¨operativen
Bestimmung dieser Parameter.
Durch eine zu hohe eingestrahlte Leistung kann es zu einer Disruption der Epithelschicht
kommen [Sch 91]. Diese Gewebszerreißung wird fu¨r einen Großteil der Nebenwirkungen
der Methode der Laserzyklophotokoagulation verantwortlich gemacht [Reb 99]. Abb. B.4
zeigt Aufnahmen eines Koagulationsherdes im zilia¨ren Pigmentepithel. Dabei zeigt das
linke Bild eine korrekte Dosierung, das rechte Bild eine U¨berdosierung. Bei dieser U¨ber-
dosierung ist die Gewebszerreißung deutlich erkennbar. Zur Vermeidung solcher U¨ber-
dosierungen ist daher eine Therapiekontrolle in Echtzeit erforderlich.
Abbildung B.4: Im zilia¨ren Pigmentepithel generierte Koagulationsherde nach
[Sta 00]. Links: Entstandener Koagulationsherd bei richtiger Dosierung der eingestrahl-
ten Laserleistung. Rechts: Gewebszerreißung im Koagulationsherd durch U¨berdosierung
der eingestrahlten Leistung.
Anhang C
Mie-Streuung
In diesem Anhang soll kurz die elektrodynamische Beschreibung der Lichtausbreitung in
dielektrischen Medien dargestellt werden. Diese Beschreibung ist die Voraussetzung fu¨r
die Betrachtung von Streuvorga¨ngen, wie sie im Rahmen der Mie-Theorie [Mie 08] auf-
treten. Die Grundlagen zu ihrer Beschreibung entstammen der Elektrodynamik [Fli 94].
Die hieraus abgeleiteten Folgerungen fu¨r die Mie-Theorie entsprechen den Ableitungen
van den Hulsts [Hul 57]. Analoge Darstellungen fu¨r die Modellierung von Streueigen-
schaften ﬁnden sich auch bei Bohren [Boh 83] und Born [Bor 85].
Die Maxwell-Gleichungen fu¨r ein homogenes isotropes Medium lauten:
∇ E = 0 ∇× E = − ˙B ∇ B = 0 ∇× B = r0µ0 ˙E (C.1)
B ist hierbei die magnetische Induktion, E das elektrische Feld, 0 die elektrische Feld-
konstante, r die relative Dielektrizita¨tszahl und µ0 die magnetische Feldkonstante. Die-
ses System aus vier linearen, partiellen, homogenen Diﬀerentialgleichungen erster Ord-
nung fu¨r E und B la¨ßt sich entkoppeln. Man erha¨lt eine homogene Wellengleichung fu¨r
eine skalare Funktion Ψ(r, t):

Ψ(r, t)− 1
c2
∂2
∂t
Ψ(r, t) = 0 (C.2)
Die hierin auftretende Konstante c = 1/
√
r0µ0 = cV /
√
r = cV /n gibt dabei die
Ausbreitungsgeschwindigkeit des Lichts im Medium an. Diese ist um den Faktor n, den
Brechungsindex, gegenu¨ber der Vakuumlichtgeschwindigkeit cV verringert. Eine spezielle
Lo¨sung von Gl. C.2 ergibt sich fu¨r ebene Wellen mit Ausbreitung in z-Richtung durch
E = (Exex + Eyey) ei(kz−ωt) B =
1
c
(Byex +Bxey) ei(kz−wt). (C.3)
In dieser Lo¨sung ist k = 2πλ−1 die Wellenzahl und ω die Kreisfrequenz der Welle.
Mit Hilfe der Mie-Theorie [Mie 08] kann auch die Lichtstreuung in einem optisch inho-
mogenen Medium aus verschiedenen Dielektrika beschrieben werden. Im Folgenden seien
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die Dielektrika Spha¨ren mit Radius a und Brechungsindex n1. Diese Spha¨ren beﬁnden
sich in einem Medium mit Brechungsindex n2. Es wird von der Annahme einer einfal-
lenden ebenen Welle nach Gl. C.3 ausgegangen. Fu¨r die theoretische Beschreibung ist
eine Betrachtung der Felder beim U¨bergang vom Medium in die Spa¨hren notwendig.
Als Randbedingungen sind die Stetigkeiten der Tangential- und Normalkomponenten
der Felder an der Oberﬂa¨che zu erfu¨llen. Nach [Hul 57] la¨ßt sich dann die Lo¨sung von
Gl. C.2 fu¨r die einzelnen Teilbereiche der einfallenden Welle, der Welle in der Spha¨re
und der gestreuten Welle in Kugelﬂa¨chenfunktionen Y lm ausdru¨cken. Fu¨r die gestreute
Welle ist die Lo¨sung von der Form:
u(r, t)
v(r, t)
}
= eiωt
∞∑
n=1
{−an cos(Φ)
−bnsin(Φ)
}
2n+ 1
n(n+ 1)
(−i)n Pln (cos(Θ)) hn(kr) (C.4)
mit Pln den Legendre-Polynomen, hn den spha¨rischen Bessel-Funktionen und an, bn den
so genannten Mie-Koeﬃzienten. Mit den Bessel-Funktionen Jn+1/2(z), den Neumann-
Funktionen Nn+1/2(z) und den Hankel-Funktionen Hn+1/2(z)
Ψn(z) =
√
πz
2
Jn+1/2(z)
χn(z) = −
√
πz
2
Nn+1/2(z) (C.5)
ζn(z) = Ψn(z) + iχn(z) =
√
πz
2
Hn+1/2(z)
ko¨nnen die Mie-Koeﬃzienten berechnet werden. Sie bestimmen sich hiermit zu [Hul 57]
an =
Ψ′n(y)Ψn(x)−mΨn(y)Ψ′n(x)
Ψ′n(y)ζn(x)−mΨn(y)ζ ′n(x)
bn =
mΨ′n(y)Ψn(x)−Ψn(y)Ψ′n(x)
mΨ′n(y)ζn(x)−Ψn(y)ζ ′n(x)
. (C.6)
Die Argumente der Funktionen sind dabei
x = ka =
2πa
λ
und y =
n1
n2
ka = mx . (C.7)
Der wichtige Parameter x gibt das Verha¨ltnis von Umfang der Spha¨re zur Wellenla¨nge
an.
Mit Gl. C.6 ergibt sich der normierte Streuquerschnitt Qsca (mikroskopischer Streuquer-
schnitt pro Fla¨che)
Qsca =
2
x2
∞∑
n=1
(2n+ 1)(|a2n|+ |b2n|). (C.8)
Hieraus erha¨lt man den Anisotropiefaktor g aus Abschnitt 2.2.1 mit
g =
4
x2Qsca
∞∑
n=1
[
n(n+ 2)
n+ 1
(anan+1 + bnbn+1) + 2n+ 1
n(n+ 1)
(anbn)
]
. (C.9)
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Fu¨r kleine Streuzentren x 1 beﬁndet man sich im Bereich der Rayleigh-Streuung. Man
erha¨lt eine Abstrahlung einzelner Dipole, die symmetrisch in Vorwa¨rts- und Ru¨ckwa¨rts-
richtung ist. Fu¨r große Streuzentren x 1 erha¨lt man den Grenzfall der geometrischen
Optik. Der Begriﬀ der Mie-Streuung wird u¨blicherweise fu¨r den Fall x ∼ 1 benutzt,
obwohl die Mie-Theorie alle drei Fa¨lle beschreibt.
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Anhang D
Bildgebende medizinische
Verfahren
Ro¨ntgen-Computertomographie (CT)
Die Ro¨ntgen-Computertomographie ist ein etabliertes Verfahren zur Aufnahme von
Schnittbildern aus dem Ko¨rperinneren. Die Bildgebung erfolgt dabei u¨ber ein Durch-
strahlen des Ko¨rpers mit Ro¨ntgenstrahlung einiger Angstro¨m Wellenla¨nge und der Mes-
sung der transmittierten Intensita¨t durch einen Film oder eine Detektionseinheit. Die
unterschiedliche Absorption der einzelnen Gewebetypen liefert dabei ein Schattenbild aus
Graustufen. Die unterschiedliche Helligkeit in diesem Bild gibt ein Maß fu¨r die optische
Gewebedichte bezu¨glich der Ro¨ntgenstrahlung an.
Im Gegensatz zur konventionellen Ro¨ntgenbildgebung werden bei der Ro¨ntgen-
Computertomographie der Detektor und die Strahlungsquelle entgegengesetzt zueinan-
der bewegt. Dadurch werden die in einer gewa¨hlten Tiefe liegenden Punkte immer auf
der gleichen Stelle abgebildet. Zu dieser Ebene ho¨her oder tiefer gelegene Punkte wer-
den hingegen auf verschiedene Stellen abgebildet. Hierdurch ergibt sich ein sehr hoher
Kontrast fu¨r die gewa¨hlte Tiefenebene im Vergleich zur Umgebung.
Das typische ra¨umliche Auﬂo¨sungsvermo¨gen dieser Methode liegt im Millimeter-Bereich.
Nachteilig wirkt sich bei dem Verfahren der Ro¨ntgen-Computertomographie aus, dass zur
Bildgebung ionisierende Strahlung verwandt wird, die kanzerogene Wirkungen aufweisen
kann.
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Positronen-Emissions-Tomographie (PET)
Das nuklearmedizinische Verfahren der Positronen-Emissions-Tomographie dient zur
dreidimensionalen Darstellung von Stoﬀwechselvorga¨ngen im menschlichen Ko¨rper. Da-
mit bietet es sich insbesondere fu¨r die Darstellung von Tumoren, die u¨ber einen erho¨hten
Stoﬀwechsel verfu¨gen, an. Bei diesem Verfahren werden mit positronenstrahlenden Nukli-
den (z.B. O15, N13 oder C11) markierte Substanzen, so genannte ”Tracer“, in den Ko¨rper
injiziert. Diese werden durch die Stoﬀwechselvorga¨nge in das Gewebe eingebunden.
Bei einem Kernzerfall und der damit verbundenen Positronen-Emission der Nuklide
kommt es durch Annihilation mit einem Elektron des umgebenden Gewebes zur Er-
zeugung von zwei γ-Quanten. Diese γ-Quanten werden aufgrund der Impulserhaltung in
entgegengesetzte Richtungen emittiert. U¨ber ringfo¨rmig angeordnete Detektoren ko¨nnen
beide Quanten gemessen und daraus die Schnittebene, auf der der Zerfall stattfand, re-
konstruiert werden. Die bei der Bildgebung erreichbare Auﬂo¨sung des Verfahrens liegt
dabei im Millimeter-Bereich.
Durch den Einsatz radioaktiver Pra¨parate entsteht eine Strahlenbelastung fu¨r den
menschlichen Organismus. Diese ist aufgrund der kurzen Halbwertszeit der Nuklide je-
doch als gering anzusehen. Allerdings wirkt sich die kurze Halbwertszeit auch insofern
nachteilig fu¨r den Einsatz des Verfahrens aus, da die zu injizierenden Tracer jeweils
individuell kurz vor der Behandlung in einem Zyklotron hergestellt werden mu¨ssen.
Kernspintomographie (Nuclear Magnetic Resonance, NMR)
Die Kernspintomographie ist ein Verfahren, mit dem vor allem der Wassergehalt innerer
Organe und innerer Gewebe sichtbar gemacht wird, um daraus Aufschlu¨sse u¨ber Erkran-
kungen zu gewinnen. Bei diesem Verfahren erfolgt eine Detektion von Atomkernen mit
ungerader Protonen- oder Neutronenzahl. Dies ist vor allem Wasserstoﬀ, da in Weichge-
weben bis zu 90%Wasser enthalten sein kann [Duc 90]. Durch den nicht verschwindenden
Eigendrehimpuls besitzen diese Atomkerne ein permanentes kernmagnetisches Moment.
In einem Magnetfeld einiger Tesla kommt es daher zu einer Ausrichtung der Kernspins
entlang der Magnetfeldachse. Die kernmagnetischen Momente pra¨zessieren dabei mit
der Larmorfrequenz ωL um diese Magnetfeldachse. Bei einer Abschaltung des Magnet-
feldes relaxieren die magnetischen Momente und es kommt zur Emission hochfrequenter
elektromagnetischer Wellen. Durch eine zusa¨tzliche zum permanenten Magnetfeld auf-
gepra¨gte hochfrequente Modulation ko¨nnen resonante Eﬀekte angeregt werden.
Durch die Detektion dieser Resonanzemission kann die Zahl der Atomkerne und damit
z.B. die Wasserverteilung im Gewebe bestimmt werden. Aus der U¨berlagerung meh-
rerer Detektorpositionen ko¨nnen so Schnittbilder des Gewebes angefertigt werden. Die
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Auﬂo¨sung liegt bei diesem Verfahren in allen Raumrichtungen im Submillimeterbereich.
Allerdings ist das Verfahren aufgrund der zu erzeugenden starken Magnetfelder, der
aufwa¨ndigen Detektion und der komplexen Bildrekonstruktion sehr kostenintensiv.
Ultraschall-Bildgebung
Die Bildgebung mittels Ultraschall basiert auf der Detektion reﬂektierter transienter
Schallimpulse mit Frequenzkomponenten einiger MHz. Dabei werden die von einem pie-
zoelektrischen Ultraschallwandler emittierten Transienten an Grenzﬂa¨chen mit Unstetig-
keiten der akustischen Impedanz reﬂektiert. Unter Beru¨cksichtigung der Schallgeschwin-
digkeit c0 des Gewebes kann u¨ber die detektierte Laufzeit der reﬂektierten Transiente
die Lage der Grenzﬂa¨che bestimmt werden. Nachteilig wirkt sich dabei aus, dass keine
Darstellung ausgewa¨hlter Schichten mo¨glich ist, sondern nur der Gesamtheit aller Impe-
danzspru¨nge. Bei einer alleinigen Bestimmung des zeitlichen Druckverlaufs spricht man
von der so genannten ”A-Bild-Methode“ (Amplitude-Scan). Durch ein laterales Bewegen
des Wandlers oder den Einsatz mehrerer Wandler kann ein Schnittbild erzeugt werden.
In diesem Fall spricht man von einem ”B-Bild“(Brightness-Scan).
Bei verwandten Frequenzen von einigen 10 MHz ko¨nnen Auﬂo¨sungen im Bereich um
100 µm erreicht werden. Die mo¨gliche Arbeitstiefe ist dabei jedoch durch die ho-
he akustische Da¨mpfung fu¨r derartige Frequenzen auf wenige Millimeter bis Zentime-
ter beschra¨nkt [Aka 95]. Aufgrund dieser hohen Da¨mpfung sowie der bei einigen Ge-
websu¨berga¨ngen vorliegenden geringen Impedanzspru¨nge ist das Verfahren nicht fu¨r alle
Organe anwendbar.
Optische Tomographie (OT)
Bei der Methode der optischen Tomographie handelt es sich prinzipiell um eine Durch-
leuchtung der Gewebestrukturen mit Licht des roten bis nahinfraroten Spektralberei-
ches. Aufgrund der starken Wellenla¨ngenabha¨ngigkeit der optischen Eigenschaften bio-
logischen Gewebes nach Abb. 1.1 ergaben sich deutliche Verbesserungen dieser Methode
durch die Entwicklung des Lasers. Hiermit besteht die Mo¨glichkeit einer wellenla¨ngen-
speziﬁschen Bestrahlung mit hoher Photonenzahl.
Bei der Anwendung der optischen Tomographie existieren zwei unterschiedliche Metho-
den [Mu¨l 93], [Tuc 00]. Zum einen die zeitaufgelo¨ste (time domain) Messung, bei der eine
Bestrahlung des Gewebes mit Pikosekundenpulsen erfolgt. Hier erfolgt eine Detektion
der nicht bzw. nur wenig gestreuten Photonen. Die optischen Eigenschaften des durch-
strahlten Gewebes ko¨nnen hieraus dann u¨ber die Rekonstruktion des Weges einzelner
Photonen bestimmt werden.
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Zum anderen die amplitudenmodulierte (frequency domain) Messung. Bei ihr erfolgt
eine Modulation der Bestrahlung mit Frequenzen einiger 100 MHz. Durch diese Modula-
tion bilden sich im Gewebe Photonendichtewellen aus. U¨ber einen phasenempﬁndlichen
Nachweis ko¨nnen auch hieraus die optischen Eigenschaften des Gewebes bestimmt wer-
den.
Die mo¨glichen Detektionstiefen sind bei der optischen Tomographie auf Gewebedicken
einiger Zentimeter beschra¨nkt. Die Auﬂo¨sung liegt dabei im Bereich um 5 mm. Ein
wesentliches Gebiet fu¨r diese Bildgebung ist aufgrund der genannten Beschra¨nkungen
vor allem die Mammographie [Pog 97].
Optische Koha¨renztomographie (OCT)
Bei der optischen Koha¨renztomographie handelt es sich um ein interferometrisches Ver-
fahren. Wichtig fu¨r eine hohe Auﬂo¨sung ist dabei vor allem eine kurze Koha¨renzla¨nge
der verwandten Lichtquelle von einigen 10 µm [Sch 99]. Aus diesem Grund werden vor
allem im nahinfraroten Spektralbereich emittierende Laserdioden, Superlumineszenzdi-
oden oder Femtosekundenlaser eingesetzt.
Der Aufbau entspricht im Wesentlichen einem Michelson-Interferometer und ist meist
auf Faserbasis realisiert. Im Referenzarm beﬁndet sich ein beweglicher Spiegel, im zwei-
ten Arm das zu vermessende Objekt. Eine Ru¨ckstreuung aus einer Gewebeschicht in der
Probe liefert am Detektor nur dann eine konstruktive Interferenz, wenn beide Armla¨ngen
im Rahmen der Koha¨renzla¨nge u¨bereinstimmen. Dabei ko¨nnen objektseitig Ru¨ckstreu-
ungen von der Oberﬂa¨che sowie Grenzﬂa¨chen innerhalb des Gewebes auftreten. Durch
ein Bewegen des Spiegels im Referenzarm kann die Detektionstiefe innerhalb des Objek-
tes verfahren werden. Durch ein laterales Abrastern der Probe ko¨nnen auf diese Weise
Schnittbilder erzeugt werden.
Die optische Koha¨renztomographie liefert sehr hohe Auﬂo¨sungen bis in den Mikrometer-
bereich. Jedoch ist die mo¨gliche Detektionstiefe durch die notwendige optische Zuga¨ng-
lichkeit auf transparente Medien wie die Hornhaut des Auges oder oberﬂa¨chennahe
Schichten mit wenigen Millimetern Dicke beschra¨nkt [Sch 99].
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